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INTRODUCTION    
 
La radiothérapie est dans un processus évolutif important depuis une quinzaine d’années. On 
peut dire qu’elle a subit une révolution, tant les pratiques actuelles diffèrent des premières 
bases établies. L’informatisation en est la principale source puisqu’elle se retrouve dans toutes 
les phases de diagnostic, d’imagerie, de préparation, de traitement et de validation. Cette 
même informatisation a poussé les professionnels à rapprocher la précision des actes pratiques 
aux possibilités quasi infinies des ordinateurs. Cependant, une augmentation de la précision 
apporte son lot d’améliorations mais aussi un risque plus élevé si un manque de maîtrise 
affecte la couverture d’un volume cible. 
 
Le cancer du poumon qui est la justification clinique de ce travail nécessite une attention 
particulière compte tenu de son incidence et du taux de mortalité induit. Les études 
épidémiologiques montrent qu’il est important de maintenir des efforts dans toutes les 
disciplines liées au cancer pour espérer réduire son influence. 
 
La radiothérapie d’une tumeur située dans le thorax est une des situations les plus complexes 
car elle regroupe toutes les plus grandes difficultés dosimétriques :  
 
* Le thorax est un des volumes les plus importants du corps, il est parfois nécessaire 
d’utiliser des photons de haute énergie et de multiplier le nombre de faisceaux afin 
d’optimiser l’irradiation. 
* La moelle épinière est présente sur la totalité des dimensions sagittales avec une 
profondeur très variable des vertèbres lombaires aux cervicales. C’est un organe très limitant 
car il n’est pas souhaitable de prendre le moindre risque de complications qui entraînerait une 
paralysie. 
* Le poumon est constitué d’un tissu parenchymateux très sensible aux irradiations. Sa 
nécessaire protection conditionne aussi les possibilités d’irradiations mais sa sensibilité 
dépend de nombreux paramètres physiologiques tels que l’emphysème, l’âge, le volume, la 
vascularisation ou les effets du tabagisme. 
* Les tumeurs du poumon ont des formes et des positions très variables qui nécessitent 
des études de plans très personnalisées. Elles sont au contact de tissus de densités très 
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variables. Elles subissent très souvent des modifications de forme et de volume en cours de 
traitement. 
* Les mouvements respiratoires déplacent tous les volumes intra thoraciques sur des 
distances variables entre le diaphragme et l’apex. La précision de l’irradiation dépend 
beaucoup des conditions de contrôle de la respiration. La méthode la plus adaptée pour une 
meilleure localisation de l’irradiation consiste à gonfler les poumons. Parallèlement la densité 
du parenchyme diminue ce qui rend complexe le schéma dosimétrique 
* L’irradiation avec modulation d’intensité est réalisée avec des segments de petites 
dimensions qui augmente la difficulté de maîtrise dosimétrique. 
Ainsi, la qualité de la préparation d’une radiothérapie du poumon dépend étroitement de la 
capacité à prendre en compte tous ces paramètres dans la simulation virtuelle, et le calcul 
dosimétrique.  
 
Le problème posé dans ce travail concerne l’optimisation de l’approbation médicale d’un plan 
de traitement. L’acceptation d’une configuration balistique et dosimétrique par le médecin 
radiothérapeute est directement dépendante des affichages graphiques et des analyses 
proposées par le logiciel utilisé dans le service. Cependant, l’ensemble de la chaîne de 
préparation comporte des incertitudes qui couvrent tous les aspects techniques et 
méthodologiques.  
Les incertitudes incluses dans les résultats affichés ont deux implications très distinctes :  
• la première concerne directement la cohérence entre la prescription et la 
dose délivrée sachant que dans l’application de protocoles précis, les 
résultats cliniques dépendent de la réelle irradiation des patients. 
• la validation d’un plan de traitement comporte un caractère légal qui 
demande à ce qu’elle soit effectuée en toutes connaissances. 
Il est donc indispensable que des validations physiques fournisse des évaluations 
dosimétriques comportant les incertitudes de chaque élément de la chaîne pour couvrir tous 
les aspects des procédures de préparations et de traitements. 
 
 Dans un premier temps (chapitre 1), nous avons décrit ce que sont les conditions cliniques 
actuelles de la radiothérapie du poumon. La généralisation de l’accès à l’imagerie 
tomodensitométrique fait désormais un standard de la radiothérapie conformationnelle. Les 
paramètres balistiques d’une radiothérapie conformationnelle dans le poumon sont plus 
complexes qu’une irradiation pelvienne centrale où les marges et les pondérations peuvent 
INTRODUCTION 
 
   
- 12 - 
suivre des protocoles communs. La position et la taille du volume cible, à l’intérieur du 
thorax,  conditionnent l’ensemble de la planification c'est-à-dire le nombre et l’orientation des 
faisceaux, les marges dans toutes les directions et les qualités de faisceaux de photons à 
utiliser. 
 
Le contrôle de la respiration suit deux principes opposés qui ont cependant chacun leur utilité.  
Les méthodes appliquées dépendent de la taille de la tumeur, de la dose délivrée  et de l’état 
physique du patient. Elles comportent, chacune, des difficultés d’applications mais aussi des 
causes d’incertitudes particulières ayant pour origines la taille des faisceaux et la densité des 
tissus. La mise en œuvre du contrôle de la respiration est une orientation en vue d’améliorer la 
précision et la maîtrise de l’irradiation. Cette démarche doit s’accompagner de mesures 
physiques destinées à bien connaître les aspects dosimétriques particuliers. 
 
La radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité n’est actuellement pas 
pratiquée car elle nécessite une maîtrise optimale du contrôle de la respiration combiné à une 
irradiation non statique. Cependant, il est temps de pousser les études dosimétriques afin de 
préparer sa mise en œuvre. La disponibilité de nouveaux moyens d’imagerie dans la salle de 
traitement et d’une modulation combinée à la rotation du bras de l’accélérateur devrait 
permettre la maîtrise de ce type d’irradiation. 
 
Dans le chapitre 2, nous avons exploré les sources d’incertitudes. 
Les logiciels actuels proposent des modèles de calcul et des méthodes de corrections en 
présence d’hétérogénéité assez sophistiqués. Cependant la comparaison entre ces logiciels 
montre des différences significatives. Ce manque de standardisation de la dose calculée 
contribue, notamment, à des incertitudes dans le cadre d’études comparatives multicentriques.  
 
La plupart des accélérateurs médicaux proposent plusieurs qualités de faisceaux utilisées 
prioritairement en fonction des épaisseurs traversées. Cependant, si le thorax présente les plus 
importantes épaisseurs du corps, les fortes énergies sont parfois incompatibles avec une 
absorption adaptée de la dose dans les tissus de faibles densités ou ceux qui sont à leur 
contact. 
Indépendamment des difficultés informatiques pour simuler correctement la distribution de 
dose, la couverture d’une tumeur ayant une interface avec les tissus pulmonaires est difficile 
car il est aussi nécessaire de protéger de nombreux organes sensibles. D’autre part, 
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l’utilisation de petits faisceaux ou de segments de faisceaux reste difficile à simuler par des 
méthodes uniquement analytiques. 
 
Dans le chapitre 3, nous avons exposé l’ensemble des mesures et analyses mises en œuvre 
pour connaître le plus possible la réelle distribution de dose des conditions cliniques des 
radiothérapies thoraciques. Des tests simples sont complétés par des mesures avec fantômes 
anthropomorphiques spécialement conçus pour ce travail. L’exploration de l’ensemble des 
paramètres pouvant intervenir dans une planification de radiothérapie du poumon a tout 
d’abord pour but de couvrir les conditions des pratiques actuelles. L’étude de la modulation 
d’intensité, non encore utilisée dans cette localisation, permet de poser les bases de la 
validation  de mises en œuvre prochaines. 
 
L’approbation médicale d’un plan de traitement reste, dans la pratique courante basée sur la 
visualisation d’une distribution de dose sur l’écran d’un ordinateur. Des différences 
supérieures à 10% sont effectives avec certains modèles de calcul et leur méthode de 
correction d’hétérogénéités. Et pourtant, quelles que soient les différences entre le calcul et la 
réalité, le médecin a besoin d’informations pour appuyer son approbation légale. Les 
évolutions de la radiothérapie et de la physique médicale ont entraîné les pratiques vers des 
notions de précisions millimétriques et de faibles pourcentages d’écarts de doses. Il est donc 
souhaitable d’apporter, sur le lieu de l’approbation, des informations les plus proches 
possibles des conditions cliniques de simulation afin que la validation soit effectuée en 
connaissance de cause. Le chapitre 4 contient les recommandations qui favorisent la 
meilleure maîtrise du calcul des irradiations thoraciques. 
 
Dans cette période encore très évolutive, les validations dosimétriques du moment ont pour 
utilité de poser les bases des mises en œuvres à venir. L’ensemble des professionnels d’un 
service de radiothérapie doit avancer dans la confiance qui ne s’obtient que par des 
connaissances concrètes des conditions réelles d’irradiations. 
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CHAPITRE  1  
ETAT DE L’ART DE LA RADIOTHÉRAPIE DU POUMON 
 
 
I-1.   Epidémiologie des cancers du poumon 
 
En 2005, on estime à 320.000 le nombre de nouveaux cas de cancer (180.000 chez les 
hommes et 140.000 chez les femmes). Chez l’homme, les trois cancers les plus fréquents sont 
ceux de la prostate, du poumon et du colon-rectum. Chez la femme, il s’agit des cancers du 
sein, du colon rectum et du poumon (51). En 25 ans (1980-2005), l’incidence du cancer a 
quasiment doublé chez l’homme (+93%) et fortement augmenté chez la femme (+84%). Ces 
augmentations sont liées notamment à l’essor démographique et au vieillissement de la 
population, mais 52% des cas supplémentaires chez l’homme et 55% chez la femme sont dus 
à l’augmentation du risque. Concernant la mortalité, on estime à 146.000 le nombre de 
personnes décédées d’un cancer en 2005 soit une augmentation de 13% depuis 1980. Cette 
augmentation est très inférieure à celle prévue par l’accroissement et le vieillissement de la 
population (37%) car le risque de mortalité a sensiblement diminué au cours de ces 25 
dernières années (-24% globalement ; -29% chez l’homme et -22% chez la femme). Cette 
divergence entre mortalité et incidence s’explique par l’évolution croisée des cancers : les 
tumeurs les plus agressives (œsophage, estomac, voies aérodigestives supérieures) ont chuté 
ces dernières années chez l’homme en lien avec la diminution de la consommation alcoolo-
tabagique tandis que les cancers de pronostic plus favorable, pouvant être diagnostiqués très 
précocement, ont augmenté (sein, prostate). La figure I-1 montre l’incidence (gris) et la 
mortalité (blanc) pour différent cancers en Europe. 
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 Figure I-1 : Nombre de cas et de décès par sexe pour 23 cancers différents en Europe 2002 
(Ferlay et col. 2004) 
 
Le cancer de poumon implique presque exclusivement des carcinomes, ces tumeurs surgissant 
de l’épithélium de la trachée, des bronches ou des poumons. Il y a plusieurs types 
histologiques, les plus communs sont les carcinomes des cellules de la muqueuse, les 
adénocarcinomes et les carcinomes à petite cellule. Le cancer de poumon est la maladie 
maligne la plus commune dans le monde entier, et la cause principale de la mort par cancer, 
en particulier chez les hommes. C'était une maladie rare jusqu'au début du 20ème siècle, 
depuis lors, l'occurrence du cancer de poumon a augmenté rapidement pour atteindre dans le 
monde 900 000 nouveaux cas environ tous les ans parmi les hommes et 340 000 parmi les 
femmes (101). 
En France, avec 26 624 décès en 2005, le cancer du poumon est le cancer le plus important en 
termes de mortalité. Parmi les 30 651 nouveaux cas annuels, 78 % surviennent chez l’homme. 
Les taux d’incidence standardisés en 2005 sont de 50,5 et 12,6 respectivement chez l’homme 
et chez la femme. 
Chez l’homme, sur la période 2000-2005, le taux d’incidence a diminué en moyenne chaque 
année de -0,5 %  et le taux de mortalité de -1,7 %. Au contraire, l’incidence et la mortalité ont 
augmenté chez la femme pendant la même période de +5,8 % et +4,2 %. Le taux d’incidence 
standardisé est de 3,6 en 1980 et de 12,6 en 2005, soit une variation annuelle moyenne de 
+5,1 %. Dans le même temps, la mortalité a augmenté de 3,9 en 1980 à 9,4 en 2005, soit une 
variation annuelle moyenne de +3,5 %. 
Les tendances du cancer du poumon en France sont illustrées dans la figure I-2, elles sont 
similaires à celles relevées dans d’autres pays développés, comme en Grande-Bretagne et aux 
États-Unis, où après une forte augmentation, l’incidence du cancer broncho-pulmonaire s’est 
stabilisée à partir des années 1950 et a commencé à décroître dans les années 1980. La 
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diminution chez l’homme comme l’augmentation chez la femme s’expliquent par les 
modifications de la consommation tabagique. Chez la femme, l’ampleur de la croissance est 
préoccupante et justifie pleinement la poursuite des efforts de prévention envers le tabagisme. 
 
 
Figure I-2 : Répartition par âges de l’incidence du cancer du poumon et de la mortalité issus 
des estimations de 2000. (Remontet L., 2003). 
 
Ces données épidémiologiques montrent bien qu’il est nécessaire et utile de contribuer aux 
améliorations techniques et médicales pour augmenter sans cesse le potentiel de guérison. 
Les traitements destinés à agir sur ce cancer n’ont pas la même efficacité que d’autres pour 
des raisons histologiques et anatomiques mais aussi et surtout car le tabagisme crée des 
conditions physiologiques fragiles. 
La chirurgie, la chimiothérapie et la radiothérapie ont toutes les trois un rôle majeur dans la 
prise en charge des patients atteints d’un cancer du poumon. La radiothérapie a effectué de 
très importants progrès depuis une dizaine d’années qui, si ils sont mis à la disposition des 
patients, peuvent contribuer à infléchir ce taux important et de plus croissant chez la femme. 
Un paramètre particulier lié à ce type de cancer concerne l’âge d’apparition. C’est un des 
cancers qui survient le plus tôt dans la vie des personnes atteintes. 
La capacité de guérison combinée à la consommation de tabac est illustrée figure I-3. Le taux 
de guérison reste faible et des différences importantes existent dans le taux de survie des 
patients atteints d’un cancer du poumon (101). 
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Figure I-3 : Survie à cinq ans des patients atteints d’un cancer du poumon, après la date de 
diagnostic et suivant le lieu de vie. (Stewart 2003). 
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I-2.  La Radiothérapie Conformationnelle  
  
 I-2-1.  Principes de la Radiothérapie Conformationnelle. 
 
La mise en œuvre de la radiothérapie conformationnelle (RTC) a débuté, à l’institut Sainte 
Catherine en 1995 avec l’installation d’un scanner hélicoïdal mono-barrette. Cette installation 
résultait d’un contrat entre le ministère de la santé et la société General Electric qui 
souhaitaient évaluer la simulation virtuelle en vue de la généraliser. En effet, des centres nord 
américains avaient commencé à l’évaluer depuis environ quatre ans. Le contrat prévoyant de 
réaliser une étude de faisabilité, l’ensemble des localisations anatomiques ont été étudiées 
durant une année. 
Conformal Radiotherapy, est la dénomination américaine traduite par Radiothérapie 
Conformationelle, c'est-à-dire irradier suivant la forme de la tumeur ou plus généralement du 
volume cible.  
La disponibilité de l’image tomodensitométrique a permis de se placer visuellement à la place 
de la source d’irradiation et ainsi de déterminer la forme de chaque faisceau en fonction de sa 
position dans l’espace. Cet acte était possible avec un simulateur conventionnel en traçant la 
forme sur le film radiographique mais le volume cible était rarement visible dans son 
ensemble. 
La figure I-4 montre la méthode de préparation à l’aide des collimateurs additionnels 
fabriqués spécifiquement (cerrobend) et le collimateur multi-lames qui constitue l’élément 
technique essentiel pour une large utilisation de plans à faisceaux multiples (76).  
 
            
Figure I-4 : Réalisation de caches plombés et collimateur multi-lames 
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La vue de la source (Beam-Eye-View BEV) permet non seulement de suivre la forme du 
volume cible mais aussi de visualiser les volumes adjacents. Ainsi, la nécessaire protection 
d’un organe sensible est possible à l’aide d’outils informatiques automatisés mais avec un 
résultat directement visible sur cette vue. La figure I-5 affiche les vues des cinq faisceaux 
conformationnels d’un traitement thoracique. Leurs formes étaient impossibles à réaliser en 
simulation conventionnelle. 
 
 
 
Figure I-5 : Images, vues de la source (BEV) des faisceaux de traitements simulés sur 
ordinateur (ISC, Avignon). 
 
I-2-2. Définitions des volumes 
 
L’ICRU (International Commission on Radiation Units), émet des recommandations très 
utiles pour établir des langages communs. Elles sont utilisées dans le monde entier ce qui 
facilite la communication des travaux scientifiques (130, 131). 
La planification d’une irradiation est basée sur la définition de plusieurs volumes identifiant 
chacun un principe clinique ou physique. Les abréviations de ces volumes étant largement 
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rédigées au niveau international, même si la radiothérapie française en a fait une traduction, 
elles restent le langage commun actuel (annexe 1). 
  
I-2-3.  La couverture dosimétrique  
 
Les planifications dosimétriques sont orientées de façon à optimiser l’homogénéisation 
dosimétrique dans les volumes cibles. Il n’est pas certain que ce soit tout le temps nécessaire 
mais cette éventualité est difficile à prendre en compte. C’est lors de la validation médicale de 
la distribution de dose proposée que des hétérogénéités importantes peuvent être acceptées à 
défaut de possibilités d’améliorations. 
Ainsi, irradier de façon la plus homogène possible, dépend de plusieurs facteurs : 
- l’énergie,  l’incidence et le nombre des faisceaux. 
- la répartition des pondérations 
- l’utilisation de modificateurs (filtres, compensateurs) 
- la pénombre dosimétrique (liée à la qualité de faisceau et la collimation) 
- les épaisseurs traversées 
- les densités des tissus 
 - les marges dosimétriques (liées aux incertitudes de position des volumes cibles) 
Les positions des lames du collimateur dessinent une surface supérieure à la surface du 
volume à l’isocentre, vue de la source. La position de chaque lame est fixée par le logiciel en 
repérant le croisement entre la lame et le bord du volume cible et en ajoutant une marge. La 
figure I-6 présente la simulation virtuelle de la position des lames effectuée par rapport à son 
milieu ou par rapport à un angle en restant à l’extérieur ou en pénétrant dans le volume. 
 
 
Figure I-6 : Position des lames par configuration. 
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I-2-4.  La Normalisation. 
 
Le nombre d’Unités Moniteur de chaque faisceau dépend de tous ces éléments mais 
initialement de la prescription de dose. L’ICRU recommande d’optimiser les paramètres 
physiques afin d’atteindre un objectif d’homogénéisation à l’intérieur du volume à traiter. Il 
est recommandé d’obtenir une distribution de dose entre 95% et 107% de la dose prescrite. 
Lors d’une planification informatisée, une méthode de normalisation est appliquée. Suivant 
les logiciels, plus ou moins d’options sont disponibles telles que normaliser à l’isocentre, sur 
un pourcentage d’une isodose, sur une dose minimum, moyenne ou maximum. Ces méthodes 
ont toutes le même objectif, celui de respecter au mieux les recommandations (89, 130,131).  
 
I-2-5.  Gradient de dose  
 
Si l’objectif d’homogénéiser la distribution de dose à l’intérieur du volume cible est souvent 
réalisable, il ne se dissocie pas de la nécessité de limiter l’irradiation des tissus adjacents. 
A l’extérieur du volume cible, l’irradiation diminue avec la distance. Le gradient de dose 
obtenu est dépendant de tous les facteurs cités ci-dessus et de la contribution de chaque 
faisceau en chaque point. L’irradiation ne peut pas être concentrique et homogène, ne serait-
ce que par les différences d’épaisseurs. Elle est d’autre part très différente, dans le cas 
habituel des plans coplanaires, entre les directions transverses et sagittales. L’isodose 4Gy de 
la figure I-7 est très différente dans les directions verticales et latérales. Dans les deux 
directions sagittales d’une irradiation coplanaire, on passe d’une zone irradiée affectée par les 
rayonnements primaire et diffusé de chaque faisceau à des zones où seul existe le 
rayonnement diffusé latéral. 
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Figure I-7 : Distribution de dose qui montre un gradient différent entre les directions latérales 
et antéropostérieures. 
 
Il est possible, tout en respectant les recommandations d’homogénéisation à l’intérieur du 
volume cible, de créer des distributions de doses très différentes suivant les moyens et les 
méthodes employées. Ainsi, la partie des faisceaux qui borde le volume cible et qui pénètre 
dans le poumon peut être agrandie de façon exagérée afin d’obtenir une couverture 
dosimétrique tumorale satisfaisante. Cependant, les limites à une telle attitude sont les 
complications cliniques. 
 
I-3.   Le contrôle de la respiration 
 
Dès la visualisation des premières simulations virtuelles thoraciques, les acquisitions 
tomodensitométriques thoraciques donnaient l’impression d’offrir plus de maîtrise par 
l’aspect tridimensionnel de cette phase de préparation. Cependant, dans le même temps, une 
autre impression apparaissait moins satisfaisante, celle de visualiser les effets de la 
respiration. Les reconstructions coronales, illustrées figure I-8, présentaient des stries 
importantes au point de dégrader fortement la visualisation des contours d’organes.  
Les médecins radiologues n’effectuent jamais d’acquisitions en coupes séquentielles ou 
hélicoïdales sur les parties du corps en mouvements sans demander aux patients de réaliser 
une pause respiratoire. Cependant, s’il est aisé de demander à un patient de retenir sa 
respiration au cours d’un examen diagnostique, il était impossible d’envisager de retrouver, 
pour chaque faisceau d’irradiation et chaque jour de traitement, le même niveau d’apnée. 
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Figure I-8 : Visualisation des effets de la respiration sur l’acquisition tomodensitométrique. 
 
Ainsi, dès ces premières constatations, nous étions convaincus qu’il serait difficile d’affirmer 
qu’une radiothérapie préparée sur une acquisition tomodensitométrique constituait un progrès. 
Les précisions annoncées pour les autres localisations étaient de quelques millimètres alors 
que dans les zones thoraciques, les mouvements étaient de plusieurs centimètres. Le corollaire 
était donc qu’il fallait maîtriser ces mouvements pour améliorer la conformation de 
l’irradiation des tumeurs thoraciques. 
Le premier travail a consisté à comparer, chez quinze patients, les mouvements du 
diaphragme visualisés avec la scopie du simulateur aux stries de la coupole reconstruite sur 
les images numériques (DRR) coronales. Aucune corrélation n’a pu être établie car, d’une 
part les images striées sont le résultat d’une position aléatoire pendant le déplacement sagittal 
du plan de coupe et d’autre part, pendant l’acquisition tomodensitométrique, l’opacification 
vasculaire entraîne une augmentation du rythme cardiaque et respiratoire. 
La première information sur l’éventualité d’un contrôle de la respiration est apparue au cours 
du congrès mondial de physique médicale à Nice en 1997. Le premier traitement avec 
contrôle de la respiration en Avignon date du mois de mars 2000. 
 
I-3-1.   Inclusion des mouvements respiratoires  
 
Toutes les personnes qui abordent le contrôle de la respiration en radiothérapie appréhendent 
de perturber les patients déjà grandement affectés par leur maladie. 
Ainsi, les premiers travaux publiés consistaient à établir une cartographie des mouvements à 
l’intérieur de la cage thoracique. Des investigations très importantes ont été effectuées qui 
permettent de bien situer les mouvements internes en conditions de respiration libre. Les 
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figures I-9 et I-10 illustrent les directions des mouvements internes et leurs amplitudes (44, 
57, 94).  
 
 
Figure I-9 : Analyse des mouvements intra-thoraciques. Giraud P., et col. (44) 
 
 
Figure I-10 : Analyse des mouvements bronchiques. Seppenwoolde Y., et col. (94) 
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Figure I-11 : Mouvements du diaphragme à différentes phases respiratoires (57). 
 
La figure I-11 illustre, chez plusieurs patients,  la position du diaphragme en respiration libre 
et en apnées. Les mouvements diaphragmatiques sont multicentimétriques. Les déplacements 
sont plus importants dans les lobes inférieurs et variables suivant la position dans l’arbre 
bronchique. On rencontre communément des déplacements de 3 à 4 cm. Malheureusement, 
créer des marges de tailles suffisantes pour couvrir les parcours multi centimétriques des 
volumes cibles entraîne une augmentation trop importante du volume de poumon sain irradié. 
Dans ces conditions, beaucoup de patients présentent des difficultés respiratoires au point de 
nécessiter une pause dans l’étalement de leur traitement. Cette méthode n’est réellement 
appliquée que pour des petites tumeurs, pour lesquelles une irradiation large n’entraîne pas 
des complications importantes.  
 
I-3-2.   Appliquer une synchronisation avec une respiration 
libre. 
 
L’irradiation s’effectue sur une partie du cycle respiratoire, le plus souvent en phase 
expiratoire (45). Il est nécessaire de disposer d’équipements synchronisés autant pour 
l’acquisition tomodensitométrique que pour chaque faisceau d’irradiation (98). Cette méthode 
est actuellement la base de beaucoup de mises en œuvre sophistiquées pour des irradiations 
hypo-fractionnées. Elle n’atteint cependant qu’un seul objectif, celui de limiter les 
mouvements respiratoires (97). Dans la plupart des cas de cancers du poumon, la taille de la 
tumeur étant importante, la synchronisation en respiration libre n’apporte pas la protection du 
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poumon sain nécessaire aux maintiens des conditions physiques des patients, notamment 
insuffisants respiratoire. 
Afin d’atteindre ces deux objectifs, il est possible de bénéficier des sophistications des 
équipements Novalis/Brainlab ou Cyberknife/Accuray. Ces systèmes combinent la 
visualisation radiologique de marqueurs internes et le suivi de la respiration par visualisation 
des mouvements externes. Ne pas pouvoir maintenir une image RX en continue durant la 
séance d’irradiation, oblige à utiliser la visualisation externe de la respiration comme moyen 
continu de synchronisation. Le système permet de périodiquement, durant la séance, vérifier 
ou recaler la synchronisation respiratoire et la localisation interne. 
 
I-3-3.  Blocage en inspiration profonde (BIP) 
 
Nous avons opté, en 1999 pour une étude de faisabilité du contrôle spirométrique d’apnées en 
inspiration profonde (40, 41, 42).  Cette méthode nommée Deep Inspiration Breath Hold 
(DIBH) a été initiée par l’équipe du Memorial Sloan Kettering Cancer Center à New York 
(48). L’équipe New Yorkaise demandait au patient de réaliser une inspiration la plus 
importante possible. Ce souhait obligeait les patients à effectuer un effort important. Peu de 
patients, atteints d’un cancer du poumon, ont une santé de qualité suffisante pour réussir 
chaque jour ces manœuvres respiratoires extrêmes. Ainsi, nous appliquons une méthode 
similaire mais moins exigeante, en demandant aux patients d’arrêter l’inspiration juste avant 
la sensation de forcer. Cette méthode est nommée Moderate Deep Inspiration Breath Hold 
(MDIBH). Durant la phase d’apnée, le patient doit ressentir un état de repos et non pas 
d’effort. 
Un matériel spécifique a été conçu en collaboration avec la société Dyn’R (40). Cette PME 
française était spécialisée dans la création et la vente de matériels spirométriques destinés aux 
examens diagnostiques en pneumologie. Un travail de recherche partagé a consisté à mettre 
en commun des compétences en spirométrie et en physique médicale. L’ergonomie du 
système et le logiciel ont été définis pour une utilisation optimale en radiothérapie et 
notamment en permettant le passage dans le tunnel d’un scanner. Il consiste en un spiromètre 
chauffé, fixé sur un flexible, permettant son positionnement alors que le patient est allongé les 
bras placés au dessus de la tête. La figure I-12 présente un patient entrain de réaliser les 
manœuvres inspiratoires. Il maintien l’embout buccal avec ses lèvres et porte un pince nez. 
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Figure I-12 : Conditions de traitement avec spiromètre, lunettes vidéo et pince nez. 
 
Les consignes vocales par l’interphone ayant montré une efficacité limitée, la reproductibilité 
du blocage en inspiration profonde est assurée par l’autonomie du patient (96). Il porte des 
lunettes vidéo qui affichent le même écran que l’ordinateur placé au pupitre de commande 
(41, 42). La figure I-13 présente l’écran qui permet au patient de visualiser sa courbe de 
respiration puis au signal vert d’un feu lumineux, il inspire jusqu’à un niveau situé par une 
bande colorée. Le niveau d’inspiration profonde est déterminé lors d’une phase de 
préparation. En effet chaque personne a une capacité vitale très différente avec une limite 
inspiratoire entre 0,8 litre et plus de 3 litres. 
 
 
Figure I-13 : Image commune aux lunettes vidéo et à l’écran du PC au pupitre. 
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La technique et la méthode ont d’abord été appliquées aux traitements de cancers du poumon.  
Il convient de distinguer deux types de situations, les petites tumeurs, rares, situées en plein 
parenchyme pulmonaire et les tumeurs plus communément rencontrées ayant une partie 
bronchique et souvent une continuité médiastinale. Ces dernières sont malheureusement de 
tailles importantes au point de conditionner le volume d’irradiation et la tolérance du patient 
au traitement. La figure I-14 illustre le retrait du parenchyme sain, de la zone irradié, obtenu 
par l’inspiration profonde sous contrôle spirométrique. Ce simple fait entraîne une protection 
des poumons très significative. 
 
 
Figure I-14 : Visualisation d’une irradiation thoracique sans et avec l’inspiration profonde. 
 
Du point de vue anatomique, le remplissage des alvéoles d’air pour réaliser cette expansion 
du poumon entraîne inévitablement une diminution de la densité de ces tissus. Au début de 
cette mise en œuvre, nous avions comparé les densités mesurées sur les acquisitions, avec et 
sans apnée, de cinq patients. Les densités moyennes (g/cm3) des cinq patients étaient 
respectivement en respiration libre de 0.27, 0.35, 0.30, 0.19, 0.28 et en apnée de 0.19, 0.25, 
0.22, 0.14, 0.18 . Ce qui représente une diminution de 26,6% à 35,7%. (40). 
La diminution de la densité du poumon est dépendante de l’importance de l’expansion mais 
aussi liée à la physiologie de chaque patient. Plusieurs auteurs ont évalué cette variation de 
densité (48, 90, 91, 123). 
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Du point de vue physique, cette variation de densité n’est pas sans effets. Si le parcours des 
électrons secondaires est augmenté en passant des tissus de densité proche de l’eau aux tissus 
pulmonaires, il est encore plus important dans ces conditions particulières de traitement.  
Ainsi, le travail d’investigation dosimétrique présenté dans ce document a précisément pour 
origine cette mise en œuvre méthodologique destinée à contrôler des mouvements 
anatomiques en cours d’irradiation. L’impact clinique apparaissant majeur, si des possibilités 
techniques futures entraînaient le remplacement du spiromètre, le principe de l’inspiration 
profonde resterait sans conteste pour maintenir cette protection du poumon. 
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I-4.   Radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité 
 
I-4-1.   Principes de la Radiothérapie modulée 
 
Moduler l’intensité d’un faisceau c’est proposer une irradiation volontairement hétérogène.  
L’utilisation d’un filtre en coin est déjà une modulation continue de l’intensité. En effet, une 
modulation simple à l’aide d’un filtre en coin est directement utilisable pour compenser une 
obliquité de surface. Cependant la pratique actuelle combine des possibilités de modifications 
physiques de l’irradiation avec une planification inverse. La figure I-15 montre deux 
graphiques de fluences homogène et hétérogène. 
La modulation de l’irradiation est  possible à l’aide de plusieurs techniques et méthodes. 
La première utilisée consiste à placer un compensateur entre la tête de l’accélérateur et le 
patient. Cela nécessite beaucoup de manipulation et des risques d’imprécision dans le 
positionnement au sein d’un faisceau divergent. 
 
 
Figure I-15 : Représentation graphique de fluences pour un faisceau homogène et un faisceau 
modulé. 
 
La modulation d’intensité a réellement pris un essor avec la disponibilité des collimateurs 
multi lames. Cet accessoire a d’abord permis de moduler en réalisant des segments irradiés 
successivement. Ensuite est apparue la fonction dynamique avec les lames se déplaçant 
pendant l’irradiation. La sophistication de l’irradiation a amené les équipes à mettre en place 
des programmes d’assurance qualité évolués (2). 
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Actuellement se mettent en place toutes les méthodes de modulation avec le mouvement du 
bras de l’accélérateur en une ou plusieurs rotations et combiné ou non aves les mouvements 
des lames. 
On doit surtout l’émergence de la radiothérapie conformationnelle avec modulation 
d’intensité (RCMI) à la réalisation de programmes d’optimisation inverse. Le principe 
consiste à remplacer l’amélioration itérative manuelle de la planification par un processus 
informatisé automatique. Une fonction d’objectif,  un processus itératif et une fonction 
aléatoire permettent de proposer des fluences très complexes impossibles à imaginer 
manuellement. La figure I-16 compare les principes de la RTC et la RCMI. 
 
 
Figure I-16 : Organigramme comparatifs entre les procédures de radiothérapie 
conformationnelle et avec planification inverse. 
 
La modulation d’intensité, issue de la planification inverse comporte des objectifs beaucoup 
plus ambitieux : 
 * Améliorer la couverture d’un volume cible en orientant fortement la distribution de 
dose vers la consigne ICRU, entre 95% et 107% de la dose prescrite (130, 131). 
* Générer des distributions de doses concaves utiles pour protéger des organes 
adjacents aux volumes cibles. 
* Distribuer des doses quotidiennes différentes sur des volumes cibles tumoraux et 
ganglionnaires. 
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* Compenser des zones de fortes et faibles doses (31). 
Lorsque les conditions d’irradiation ne permettent pas de couvrir correctement le volume 
cible (protection d’organes, hétérogénéités), la probabilité de contrôle tumoral est rapidement 
affectée. La création de distributions de doses hétérogènes à l’intérieur du volume cible ne 
pose pas de problèmes pour les fortes doses dans des limites parfois assez larges (10% à 
20%). En revanche, les sous-dosages nécessitent d’être compensés chaque fois que les 
moyens techniques le permettent (46).  
La radiothérapie avec modulation d’intensité est beaucoup pratiquée pour deux localisations 
anatomiques, la prostate et les zones ORL. L’utilité d’une modulation des faisceaux 
d’irradiation dans les localisations thoraciques est étudiée. Elle est assurément compliquée 
car, dans beaucoup de cas il est nécessaire d’y associer un contrôle de la respiration. En effet, 
réaliser des irradiations segmentées ou dynamiques avec des mouvements internes rend 
impossible la connaissance exacte de la distribution de dose quotidienne. D’autre part, les 
patients ne peuvent pas supporter des traitements trop contraignants. De trop nombreuses et 
trop longues apnées mais aussi une durée de séance supérieure à vingt minutes sont mal 
acceptées. C’est une méthode d’irradiation récente, non généralisée du fait de sa complexité et 
de la nécessité de moyens techniques et humains suffisants.  
Elle représente une alternative dans le cadre des radiothérapies thoraciques mais les 
possibilités dosimétriques comportent à la fois des intérêts et des difficultés. 
 Il est dangereux de moduler l’irradiation de zones en mouvements. Les gradients de 
dose volontairement générés peuvent engendrer des sous dosages et des surdosages 
importants si les tissus irradiés se déplacent à l’intérieur d’un faisceau modulé. Il est donc 
nécessaire d’appliquer une méthode de contrôle de la respiration. 
 En dehors de la difficulté d’obtenir un moyen informatique de calcul précis dans les 
tissus de faible densité, le principal problème engendré par la présence du parenchyme 
pulmonaire concerne le manque d’équilibre électronique. Les logiciels de planification 
inverse offrent la possibilité de modulation de l’irradiation dans ces zones d’interfaces jusqu’à 
compenser les sous- dosages. Cependant, le processus d’optimisation inverse utilise un 
modèle de calcul simplifié ayant pour but essentiel de diminuer la durée d’une simulation. 
Cette planification est ainsi rendue difficile en cumulant deux sources d’incertitudes, l’une 
systématique liée au calcul et l’autre à l’optimisation qui converge vers une solution 
théoriquement bonne mais d’un mauvais calcul (53). 
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Ces multiples difficultés posent la question de l’intérêt d’une sophistication dosimétrique. 
Nous verrons que la radiothérapie thoracique devrait quand même bénéficier de nouvelles 
modalités.  
 
 I-4-2.   Arc-thérapie avec modulation d’intensité  
 
La mise sur le marché de l’appareil Tomothérapie® a poussé les fabricants 
d’accélérateurs conventionnels à trouver une parade technique et commerciale. Ils ont mis en 
œuvre une irradiation avec mouvement continue du bras de l’accélérateur. Cette méthode 
existe depuis très longtemps, appelée arc-thérapie, mais sous une forme simple n’offrant 
qu’une distribution de dose ovoïde. Une méthode intermédiaire a consisté récemment à mettre 
en mouvement le collimateur multi-lames afin de suivre la forme, vue de la source, du volume 
cible. Une deuxième évolution a consisté à proposer une modulation de l’irradiation en 
enchaînant trois rotations de bras. Lors de chaque rotation, une irradiation différente était 
réalisée permettant de moduler l’irradiation globale. Cette méthode offre une irradiation 
optimale mais des conditions de traitement dont le nombre d’unités moniteur délivrées et la 
durée de la séance sont très importantes.  
Et finalement nous disposons en 2008 d’une option combinée illustrée figure I-17, basée sur 
une seule rotation, avec une gestion dynamique du collimateur multi-lames. Cette option est 
nommée commercialement VMAT® (Volumetric Modulated Arctherapy) ou RapidArc® .  
 
 
 
 
Figure  I-17 : Descriptions schématiques de l’irradiation en rotation 
 
 Evolution   Faisceau fixe avec modulation par les lames 
Technique  Arcthérapie avec suivi par les lames de la forme du volume cible 
  Arcthérapie avec modulation par les lames (plusieurs arcs) 
  Arcthérapie avec modulation par les lames, variation de la vitesse 
du bras et du débit des UM. 
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L’irradiation, à l’aide de 5 faisceaux comporte actuellement une durée d’environ huit minutes. 
Cette durée est incompatible avec la pratique de l’apnée. L’irradiation en arcthérapie avec 
modulation d’intensité du faisceau dure moins de deux minutes. Il est donc envisageable de 
faire bénéficier la radiothérapie du poumon des avantages de la modulation d’intensité. La 
rotation sur 360° pourra être interrompue 2 à 5 fois pour des apnées successives. Les 
traitements conformationnels actuels comportent déjà entre cinq et dix apnées très bien 
suivies par les patients. Ainsi, on se dirige vers une nouvelle situation où des conditions 
acceptables de traitement par modulation d’intensité s’ouvrent à la radiothérapie thoracique. Il 
est désormais intéressant et utile d’étudier les irradiations thoraciques avec modulation 
d’intensité en rotation et d’en apporter une validation dosimétrique.  
 
I-4-3.  Radiothérapie modulée robotisée  
 
La venue de l’équipement Cyberknife/Accuray place la sophistication des radiothérapies 
thoraciques à un niveau important. Le nombre de faisceaux ne se compte pas en dizaines mais 
en centaines. Chacune de ces nombreuses incidences concours à optimiser la qualité de la 
distribution de dose. La planification dispose déjà d’un calcul Monte Carlo et la 
synchronisation respiratoire d’un double contrôle radiologique et vidéo externe.  
Ces irradiations robotisées concernent, actuellement, des traitements hypo fractionnés pour 
des petits ou moyens volumes.  
 
I-5.   Validation dosimétrique d’un plan de traitement 
 
Toute préparation dosimétrique nécessite au préalable de réaliser une optimisation de la 
configuration du logiciel et de l’algorithme de simulation virtuelle et de calcul. C’est le rôle 
réglementaire de la personne spécialisée en radiophysique  médicale (PSRPM).  
Les données de base des faisceaux de rayonnements sont acquises à l’aide d’un explorateur 
sous forme de cuve à eau comportant un détecteur déplacé dans deux ou trois dimensions. 
Elles sont formatées pour être transférées dans la partie configuration du logiciel de calcul. 
Une configuration de l’algorithme et la modélisation des faisceaux permettent, ensuite 
l’utilisation d’un modèle de calcul.  
Lorsque la configuration est effectuée et que la modélisation est jugée optimale, il est 
nécessaire d’évaluer la qualité du calcul.  
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Les documents spécifiques publiés par des sociétés savantes et des organismes internationaux 
proposent de couvrir l’ensemble des types d’irradiations tels que les champs simples, carrés et 
rectangulaires, les variations de distance source-surface et d’inclinaisons, les faisceaux de 
formes complexes avec blocks, filtres en coin ou collimateur multi-lames puis les corrections 
d’hétérogénéités et les techniques complexes (129, 134, 135). Des moyens adaptés sont à la 
disposition des physiciens médicaux pour conduire ces évaluations et validations. 
La réalisation de validations dosimétriques nécessite de disposer de fantômes adaptés à 
chaque type de mesures. Des fantômes constitués de plaques d’épaisseurs variables et de 
densités variables sont communément utilisés pour effectuer des mesures dosimétriques avec 
de nombreux types de détecteurs.  
 
I-5-1. Fantôme cubique 
 
Un fantôme cubique est disponible dans tous les services de radiothérapie. Initialement on 
utilisait le plexiglas puis le polyéthylène. Le plexiglas ayant toujours une densité plus forte 
que celle de l’eau et le polyéthylène ayant montré une évolution de ses caractéristiques 
dosimétriques, les matériaux, plus communément utilisés aujourd’hui, sont de type RW3®, 
équivalents à l’eau. Les plaques carrées de 30 cm de côté et d’épaisseurs variables de 1, 2, 5 et 
10 mm sont agencées selon les souhaits.  
 
I-5-2. Fantômes anthropomorphiques CIRS transverse  
 
Beaucoup de publications présentent des évaluations sur des fantômes simples avec une 
incidence unique de faisceau mais ne se rapprochent pas suffisamment des conditions 
cliniques en dehors du cas d’un volume cible cylindrique isolé dans le poumon (126).  
Il est possible d’acheter ou de réaliser des fantômes dits anthropomorphiques car ils simulent 
des parties du corps humain. Il est aussi possible de modifier des fantômes du commerce pour 
les adapter à des conditions de mesures spécifiques. 
 
Un fantôme anthropomorphique de marque CIRS, simulant le thorax a été commandé en 
tranches de un centimètre d’épaisseur (cf. figure I-18). Ce modèle était initialement vendu en 
un seul bloc avec des inserts amovible prévus pour la mise en place de dosimètres thermo 
luminescents.  Nous avons demandé une fabrication spéciale pour effectuer des mesures par 
films. Depuis, ce modèle est commercialisé en tranches, dédié à ce type de mesures. 
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Figure I-18 : Fantôme anthropomorphique CIRS en tranches. 
 
Les plaques contiennent des inserts simulant les deux poumons et un insert simulant la 
colonne vertébrale. Les densités (g/cm3) et densités électroniques relatives par rapport à l’eau 
sont pour les poumons 0,21 et 0,207, pour l’os 1,6 et 1,506 et pour le reste simulant les tissus 
musculaires 1,06 et 1,042.  
 
I-5-2-1. Volume tumeur isolée et matériau CIRS 
 
Une tumeur isolée dans un poumon a été réalisée en perforant quatre plaques. La tumeur est 
réalisée avec un rondin de plexiglas (PMMA) de 3 cm de diamètre (cf. figure I-19). Ce rondin 
est en deux parties, chacune d’entre elle étant insérée dans deux plaques jointives. La 
longueur totale de ce rondin est ainsi de 4 cm.  
 
 
Figure I-19 : Volume d’une tumeur isolée dans le matériau CIRS 
 
I-5-2-2. Volume tumeur isolée et matériau liège 
 
La pratique du blocage en inspiration profonde entraînant une diminution de la densité des 
poumons, les parties pulmonaires de huit plaques ont été soigneusement découpées  et 
remplacées par des plaques de densité plus faible (cf. figure I-20).  
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Figure I-20 : Fabrication des inserts en liège 
 
Deux matériaux ont été utilisés afin d’exploiter des densités différentes, des plaques de liège 
et des plaques de mousse polyuréthane. Un perçage circulaire a été réalisé afin de reproduire 
les dimensions du volume cible obtenues dans le fantôme CIRS (cf. figure I-21). 
 
  
Figure I-21 : Volume d’une tumeur isolée dans le Liège  
 
I-5-2-3. Volume tumeur isolée et matériau polyuréthane 
 
Afin de réaliser une bonne insertion des plaques de mousse polyuréthane, la forme des 
poumons a été digitalisée puis la découpe a été réalisée par le système automatique dédié à la 
réalisation des formes de caches personnalisés.   
A l’intérieur de ces inserts en mousse polyuréthane et en liège, une forme cylindrique 
identique à la précédente a été creusée. Les trous inclus dans quatre tranches de fantôme sont 
soigneusement remplis avec une pâte synthétique qui durcit à l’air en quelques heures (cf. 
figure I-22). La surface de chaque face a été rendue lisse en l’appuyant sur un support plat 
pour un des côtés et en lissant à l’aide d’une spatule métallique pour l’autre côté. Un film 
plastique fin a été apposé sur cette matière afin qu’elle n’altère pas avec la surface des films 
dosimétriques. 
La réalisation de ce volume cible a suivi la même méthode que pour le matériau liège. 
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Figure I-22 : Volume d’une tumeur isolée dans le matériau polyuréthane  
 
I-5-2-4. Volume tumeur bronchique et matériau liège 
 
Une forme simulant une tumeur bronchique est découpée sur plusieurs tranches de plaques de 
liège (cf. figure I-23). Les trous sont réalisés de façon à réaliser une forme décroissante qui, 
en trois dimensions, se retrouve en continu. Le travail est réalisé en plusieurs temps avec des 
acquisitions tomodensitométriques pour affiner  la forme du volume. 
 
     
Figure I-23 : Volume d’une tumeur bronchique dans le matériau liège  
 
I-5-2-5. Volume tumeur bronchique et matériau mousse polyuréthane. 
 
La réalisation du volume bronchique a été plus facile dans la mousse polyuréthane que dans le 
liège (cf. figure I-24). 
J’ai usiné de façon progressive avec des acquisitions tomodensitométriques successives de 
façon à se rapprocher du volume bronchique des autres matériaux. 
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Figure I-24 : Volume d’une tumeur bronchique dans le matériau mousse polyuréthane 
 
I-5-3.  Fantôme  CIRS coronal  
   
Un deuxième fantôme anthropomorphique de marque CIRSE simulant le thorax a été 
commandé mais coupé, cette fois ci,  en quatre parties dans le sens coronal (cf. figure 25). 
Cette fabrication spéciale avait comme objectif d’éviter l’irradiation parallèle des films 
kodak-EDR2 mais aussi de permettre l’obtention de plans dosimétriques coronaux.  
 
 
Figure I-25 : Fantôme CIRS coupé dans le sens coronal 
 
I-5-3-1 Volume tumeur Isolée et matériau CIRS 
 
Afin de compléter les informations dosimétriques pouvant être obtenues avec le fantôme en 
tranches, un volume cible identique cylindrique a été creusé à l’aide d’une fraise électrique 
(cf. figure I-26).  
Cet évidemment a été effectué, par demi-cylindre sur deux parties jointives au même 
emplacement à l’intérieur de la forme du poumon.  
 
Chapitre 1 : ETAT DE L’ART DE LA RADIOTHÉRAPIE DU POUMON 
   
40 
     
 
Figure I-26 : Fabrication des volumes par usinage progressif. Volume d’une tumeur isolée 
 
La même pâte et la même méthode de lissage de surface ont permis d’obtenir cette simulation 
de tumeur. 
 
I-5-3-2 Volume tumeur costale et matériau CIRS  
 
Dans une autre partie du fantôme, et sur le même principe d’évidemment dans deux parties 
jointives, un volume cible a été réalisé pur simuler une tumeur costale. Ce volume cible est 
partiellement à l’intérieur du poumon et en continuité dans la paroi thoracique (cf. figure I-
27). Seule la partie à l’intérieur du poumon a nécessité une fabrication, l’autre partie étant 
définie sur l’image tridimensionnelle.  
 
 
Figure I-27 : Volume costal inséré contre la paroi externe. 
 
I-5-3-3 Volume tumeur bronchique et matériau CIRS  
 
Un troisième volume a été réalisé afin de simuler une tumeur ayant une extension le long 
d’une bronche en continuité du médiastin.  
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Figure I-28 : Le fantôme contient trois volumes  
 
Les deux fantômes anthropomorphiques regroupent 7 volumes contenus dans trois matériaux 
simulant le poumon. Nous disposons aussi de plaques de matériaux simulant les densités du 
parenchyme pulmonaire, CIRS, Liège et mousse polyuréthane. Concernant le liège, il est 
disponible sous différentes formes et surtout en plaques d’épaisseurs variables. Certains 
fabricants proposent des agglomérats de densités différentes qui nous permettent de choisir la 
densité souhaitée. 
 
I-5-4. Dosimétrie par dosimètres Thermoluminescents  
 
La mesure par dosimètres thermo-luminescents a souvent été utilisée dans des conditions 
complexes nécessitant une gamme de dose couvrant la dose prescrite à la tumeur et les doses 
périphériques plus faibles. Il est toujours possible de multiplier des mesures ponctuelles afin 
de couvrir une zone d’intérêt mais au prix d’un investissement en temps important. Les 
mesures ponctuelles sont souvent réalisées à l’aide de détecteurs thermo-luminescents mais 
aussi avec des chambres d’ionisations. Placer une chambre d’ionisation dans un fantôme 
contenant des faibles densités est un exercice difficile compte tenu de la variation des facteurs 
de corrections à appliquer qui sont de plus variables avec les dimensions de champ (61). 
Les pastilles thermoluminescentes sont des détecteurs de très petites dimensions qui peuvent 
s’insérer dans des petites cavités à l’intérieur d’un fantôme. McDermott a effectué une 
évaluation du calcul dosimétrique sur fantôme thoracique en exploitant de nombreux points 
de mesures à l’aide de dosimètres thermo-luminescents (68). Les capsules contenant 30 mg de  
poudre LiF 100 étaient de 16mm de long et 4 mm de diamètre. La figure I-29 montre les 
logements destinés aux dosimètres thermo-luminescents espacés de 1,5 cm. 
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Figure I-29 : Visualisation des logements destinés aux dosimètres thermoluminescents. 
 
Cependant, il confirme qu’il est impossible de faire des mesures expérimentales de dose dans 
un fantôme anthropomorphe avec l'exactitude nécessaire pour discerner à l’intérieur de 
tolérances en dose et en distance de 3% et 3 mm. Dans les zones comportant des doses 
élevées et des faibles gradients, il serait nécessaire de réaliser des mesures de dose avec une 
précision inférieure à 4% pour discerner des anomalies à ce niveau. C'est un objectif difficile 
à atteindre du fait d’une précision des mesures avec des TLD de l'ordre de 3%. 
 
I-5-5 Dosimétrie par film 
 
Une validation dosimétrique d’un plan de radiothérapie est assurément optimisée avec l’aide 
d’un détecteur bidimensionnel. La miniaturisation des détecteurs à semi-conducteurs permet 
de disposer, dans le commerce, de systèmes contenant des matrices avec une résolution de 5 
mm. Cependant, ces moyens techniques ne peuvent pas s’insérer à l’intérieur d’un fantôme 
anthropomorphique. Il est apparu souhaitable de conduire les investigations dans la validation 
dosimétrique des radiothérapies thoraciques à l’aide du film dosimétrique. La dosimétrie par 
film était une pratique difficile car elle nécessitait la maîtrise d’un développement manuel aux 
résultats très variables. Aujourd’hui, la nature des films et les moyens techniques associés la 
rendent aisément maîtrisable (8). 
Avantage du film en tant que détecteur bidimensionnel : 
• Le film est le détecteur qui a la meilleure résolution spatiale. Pour les films 
argentiques, elle est représentée par la taille du grain d’argent 0,1 à 3 µm (cf. figure I-
30). Il y a entre 109et 1012 grains/cm2 dans un film.  
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Figure I-30 : Images des grains d’argent des films radiologiques. 
 
• Le film est un intégrateur. Il permet d’enchaîner des irradiations et de cumuler la dose 
totale d’une expérimentation. 
• Il permet d’obtenir une distribution de dose à partir d’une seule irradiation. 
• Son utilisation et son installation dans les conditions expérimentales est rapide. 
• L’enregistrement de la dose est permanent et offre la possibilité de lectures répétitives. 
 
I-5-5-1 Film argentique 
 
Les films dosimétriques les plus utilisés sont de types argentiques avec un développement 
chimique. L’irradiation de ces films crée une photolyse d’un halogénure (bromure) d’agent en 
argent métallique. Le développement entraîne une multiplication du nombre d’atome d’argent 
par un processus physico-chimique. La fixation consiste à éliminer le bromure d’argent 
résiduel pour éviter un noircissement ultérieur. Le traitement se termine par un lavage destiné 
à l’élimination de tout résidu chimique susceptible de réagir avec l’argent pour dégrader le 
film (voile dichroïque brunâtre)  
Les films argentiques les plus utilisés en radiothérapie ont été spécialement réalisés par la 
société Kodak. Nous avons d’abord disposé du modèle XOMAT-V2 puis plus récemment 
d’un modèle avec une extension du niveau de dose EDR2. Ce dernier a l’avantage d’offrir une 
relation dose densité optique assez linéaire et étendue jusqu’à une dose d’environ 6Gy. La 
comparaison des courbes entre les types de films XV2 et EDR2 du même fabricant montre ce 
net avantage. Les films XV2 de fabrication antérieure aux films EDR2 entraînaient 
inévitablement des variations d’évaluations dues à la forte pente aux faibles doses (cf. figure 
I-31). 
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Figure I-31 : comparaison des courbes d’étalonnage de deux types de film (les abscisses sont 
alignées). 
 
Dans le cadre de ces travaux de validations dosimétriques, le choix s’est porté sur un autre 
type de film pour plusieurs raisons. Pendant le déroulement de cette étude, le service de 
radiologie de l’institut est progressivement passé sur des détecteurs numériques en diminuant 
l’utilisation de la machine à développer. Le dernier équipement utilisant ce moyen chimique 
de développement concernait la mammographie analogique maintenue obligatoire par la 
réglementation. Finalement, le dernier mammographe analogique a été remplacé et le 
développement chimique a définitivement disparu de l’établissement. La dosimétrie dans des 
fantômes anthropomorphiques contenant des volumes de faibles densités nécessite d’utiliser 
le détecteur le moins dense possible. Or les films argentiques contiennent des halogénures et 
bromures d’argent qui perturbent la mesure. En effet le coefficient d’absorption est 
proportionnel à (Z/E)3 à faible énergie pour l’effet photoélectrique, Z étant le numéro 
atomique et E l’énergie. Avec l’argent (Z=47) présent dans le film comparativement à l’eau 
(Z=7,3) les basses énergies contribuent artificiellement de façon plus importante. 
Par conséquent, ce type de film a tendance à surestimer le rayonnement diffusé. Charland et 
col ont évalué cette surestimation à 3,9% et 8,4% pour les qualités de faisceau 15 et 6 MV 
(16).  
Le film radiologique a une réponse variable avec l’énergie des rayonnements. La figure I-32 
montre un exemple de variation de la réponse du film avec l’énergie du faisceau. 
 
EDR2  
X25 MV 
 
XOMAT X25 
MV 
Chapitre 1 : ETAT DE L’ART DE LA RADIOTHÉRAPIE DU POUMON 
   
45 
 
Figure I-32 : Dépendance à l’énergie des rayonnements des films Kodak XV (Muench et col, 
1991) 
 
Suchowerska et col. ont modélisé  le rapport des coefficients d’absorption massique et le 
rapport des pouvoirs d’arrêt entre l’eau et le film XOMAT-V pour identifier l’influence du 
film sur la mesure et la variation pour les qualités cobalt 60 et X6 MV (104). A 25 cm de 
profondeur, la surexposition est estimée respectivement à 14% et 15%. 
 
I-5-5-2 Film radiochromique 
 
Le film choisi et utilisé dans ce travail est un film radiochromique c'est-à-dire qui se colore 
sous l’effet de l’irradiation. Le film Gafchromic-EBT est fabriqué par la société International 
Specialty Products (ISP) qui développe des produits innovants dans de très nombreux 
domaines comme l’agroalimentaire, la biochimie, la pharmacie et les élastomères. Les 
caractéristiques dosimétriques des films radiochromique (HD-810, DM-1260, DL-100, MD-
55 et NMD-55) ont fait l’objet de recommandation par l’AAPM qui pour certaines sont 
identiques au type EBT  (78). 
Le schéma de la figure I-33 montre la constitution du film EBT. Il est fabriqué en stratifiant 
deux films enduits d’une couche active d’épaisseur environ 17 µm et d’une couche extérieure 
d’environ 3 µm. Les enduits sont insérés dans deux films polyester de  97 µm.  
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Figure I-33 : Schéma en coupe du film Gafchromic EBT 
 
Les conditions d’utilisation sont radicalement différentes car il est possible d’utiliser le film 
dans l’eau ou dans une solution (75). 
La composition du film est intéressante pour ses propriétés radiologiques. Les produits inclus 
dans la fabrication de la couche sensible sont présentés dans le tableau I-1. Ils conduisent à 
une densité de 1,2  g/cm3 mais permettent d’obtenir un Z global très proche de celui de l’eau.  
 
Composition atomique 
C H O N Li CL 
Zeff=[Σαi (Zi)a]1/a 
42,3% 39,7% 16,2% 1,1% 0,3% 0,3% 6,98 
 
Tableau I-1 : composition chimique de la couche sensible du film EBT 
 
Ce film est cependant très intéressant car il reste un détecteur bidimensionnel le moins 
interactif possible parmi tous les détecteurs utiles en radiothérapie. 
La couche sensible est un monomère qui lorsqu’il est irradié se polymérise avec une 
coloration dans le bleu. Ce développement qui est une réaction chimique directe ne nécessite 
ni révélateur ni fixateur. La coloration apparaît immédiatement après l’irradiation. 
Le film se présente nu sans pochette papier de protection ce qui le rend plus souple dans 
l’utilisation en fantômes anthropomorphiques. En effet, les épaisseurs de papier ont un bord 
épais permettant de les souder, qui créent un léger espace entre les plaques. Cette couche d’air 
peut entraîner des variations dans l’évaluation dosimétrique. 
La densité optique du film est indépendante de l’énergie (21,107). Cette particularité est due à 
sa composition. En effet, le numéro atomique, Z, du produit qui se colore étant proche de 
celui de l’eau, l’interaction avec les rayonnements ne créera pas de variation avec notamment 
les faibles énergies (cf.figure I-34). Inversement, les films argentiques ont un numéro 
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atomique plus élevé et la composante faible énergie d’un spectre de photons induit une 
surestimation de la réponse (cf. figure I-35) 
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Figure I-34 : Comparaison des relations dose-densité optique pour plusieurs qualités de 
faisceaux. 
 
 
Figure I-35 : Comparaison par Butson (2006) de la dépendance de plusieurs détecteurs. 
 
Cheug et col. 2006 ont utilisé le film Gafchromic pour mesure la pénombre de faisceaux de 
différentes dimensions en X6 MV et conclut à une meilleure précision qu’avec les films 
argentiques. La mesure à différentes profondeurs et notamment à la surface bénéficiait de 
cette indépendance avec l’énergie (20). 
 
I-5-5-3.  Numérisation 
 
La mesure s’effectue à l’aide de systèmes numériques, les scanners. Deux types différents 
sont utilisés, ceux à réflexions et ceux à transmission (56, 118). 
Nous utilisons un scanner à transmission conçu et dédié à la dosimétrie en radiothérapie : le 
système VXR16 dosimétrie Pro de la société Vidar Systems corporation (cf. figure I-36). 
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Le système embarque le film entre deux rouleaux et le fait passer entre la source de lumière et 
la barrette de détecteurs. La source de lumière est un néon et le détecteur une barrette de 
capteurs CCD (HD-CCD). Il peut recevoir des films d’épaisseur comprise entre 0,15 et 0,51 
mm 
 
  
Figure I-36 : Scanner de film et schéma de fonctionnement. 
 
La taille de l’acquisition est sélectionnable via le logiciel de gestion. Nous utilisons des films 
de 20 cm x 25 cm.  Le modèle VXR-16 est un système à 16 bit qui numérise jusqu’à (16)² 
valeurs c'est-à-dire 65536. Ainsi quand on numérise une courbe de calibration, les valeurs 
contenues dans le fichier s’étalent entre 0 et 65535. L’échelle de ces valeurs numériques est 
logarithmique ainsi, les 50 000 premières valeurs sont attribuées aux valeurs de densité 
optiques entre 0 et 1. Les 15535 autres valeurs sont attribuées au reste de la gamme de 
densité. La résolution est donc plus importante aux faibles densités (86).  
Le tableau I-2 présente les résolutions qu’il est possible d’exploiter avec le système Vidar. 
Nous utilisons la configuration basée sur une résolution de 178 µm  qui correspond à environ 
56 pixels par cm.  
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Tableau I-2 : Configurations de numérisation et résolutions associées du scanner Vidar. 
 
 I-5-5-4. Temps d’attente avant numérisation 
 
Le film Gafchromic EBT se colore immédiatement pendant l’irradiation mais cette 
opacification évolue dans le temps. Il est nécessaire d’attendre que le processus de 
polymérisation se stabilise. Une augmentation de la densité optique de 6 à 11 % sur 12h a été 
observée (19, 107, 128). Nous avons étudié le phénomène en irradiant un lot de film et en les 
numérisant à des intervalles de temps. On observe qu’il est nécessaire d’attendre environ 8 
heures avant de réaliser la numérisation (cf. figure I-37). 
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Figure I-37 : Evolution de la densité du film après irradiation. 
 
  I-5-5-5.  Reproductibilité de la fabrication du film 
 
Avec la pratique de la dosimétrie par film, la reproductibilité de la fabrication a toujours été 
mise en cause. Il est important de comparer plusieurs films provenant de plusieurs lots. Les 
boites livrées comportent un numéro de lot et une date de fabrication. La figure I-38 permet 
de constater des variations non significatives entre les boites et lots de films (21, 107). 
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Figure I-38 : reproductibilité de la fabrication des films Gafchromic. 
 
I-5-5-6. Spectre d’absorption 
 
Le scanner Vidar VXR16 dosimétrie Pro a été initialement utilisé avec un néon émettant une 
lumière blanche. Cette source de lumière est très adaptée à la numérisation des films 
argentiques XV2 et EDR2. La numérisation des films Gafchromic EBT à l’aide de cette 
lumière blanche entraîne une augmentation de la couleur bleutée et donc une modification de 
la densité optique du film. On peut aussi penser que pendant la numérisation, l’action de la 
lumière diffusée peut faire varier la qualité de la mesure optique. 
Le spectre d’absorption du film Gafchromic EBT est bien identifié (29),  il est représenté sur 
la figure I-39. L’absorption s’effectue dans le rouge sur deux pics de 635 nm et 585 nm. Pour 
optimiser la mesure, nous avons opté pour un néon rouge.  
 
 
 
Figure I-39 : Spectre d’absorption du film Gafchromic EBT. Néon rouge installé sur le 
scanner Vidar/Vxr16 dosimétrie Pro. 
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  I-5-5-7.  Soustraction du bruit de fond 
 
La lecture d’un film contient un bruit de fond qui peut être ou non uniforme. Ce bruit de fond 
peut provenir de plusieurs sources. 
 * La structure du film : le film Gafchromic EBT est constitué d’une couche sensible 
qui peut générer un bruit de fond non uniforme (cf. figure I-40).  Il peut être mis en évidence 
par la numérisation dans deux directions orthogonales. Todorovic et col. l’évaluent à 2% 
(107).  
 
 
Figure I-40 : Graphique représentant un bruit de fond de la numérisation. 
 
 * L’agression de la surface du film : la manipulation peut entraîner des frottements et 
donc des rayures mais aussi des traces de doigts. On peut éviter ces influences en manipulant 
avec précautions mais la plupart des rayures observables proviennent de l’entraînement par 
les rouleaux du scanner. 
 * Non uniformité de la numérisation : la numérisation, qu’elle soit obtenu avec un 
scanner à plat ou par transmission est difficilement uniforme. Avec un scanner Vidar, la 
numérisation comporte une variation dans le sens du déplacement du film (cf. figure I-41). 
Sur la surface utilisée pour un test, les variations se situent sur 500 unités pour 30 000. Cela 
représente une erreur de 1,5%. Zeidan et col. ont évalué cette incertitude à 4% pour 50cGy et 
1,5% pour 2Gy (128). 
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Figure I-41 : Graphique représentant la non uniformité de la numérisation. 
 
La non uniformité peut être virtuellement effacée en pré-irradiant les films à une dose 
uniforme (67). Cependant cette méthode n’est applicable qu’à des conditions de mesures qui 
ne nécessitent qu’un petit morceau de film.  
Le bruit de fond pouvant avoir une influence sur la distribution de dose mesurée, il est 
souhaitable de disposer d’une méthode de soustraction. Le logiciel RIT113 dispose d’une 
option qui enlève des petites aspérités ou rayures (cf. figure I-42). Le film est préalablement 
numérisé en repérant et en marquant l’orientation. Le logiciel effectue le traitement des 
images et enregistre dans un autre fichier l’image corrigée. 
 
 
 
Figure I-42 : Uniformité sans et avec la correction de RIT113. Modification de l’image d’un 
film irradié par rapport au même film numérisé avant irradiation.  
 
On peut constater la transformation dans l’exemple de la  figure I-41, où un zoom sur l’image 
permet d’apprécier le lissage obtenu par cette soustraction. Cette correction absorbe une 
erreur de l’ordre de 1%. 
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  I-5-5-8.  Orientation de la numérisation 
 
Le film Gafchromic EBT est réalisé avec une couche sensible chimique constituée de cristaux 
de forme cylindrique de 15 à 25 µm de long et de 1 à 2 µm de diamètre. Cette couche et la 
constitution du support en polyester ont une structure qui oriente la diffraction de la lumière 
(128). Ainsi, il convient de numériser le film dans la position paysage pour être 
perpendiculaire au sens de la fabrication (cf. figure I-43). 
 
Figure I-43 : Influence de l’orientation du film pendant la numérisation. 
   
I-5-5-9. Calibration en densité Optique 
 
Afin d’obtenir des courbes de calibration en Densité Optique et de pouvoir suivre la qualité de 
la numérisation dans le temps, nous disposons d’un film calibré en densité optique. Il contient 
une échelle de 32 pas dont la densité est connue.  
Lors de chaque numérisation d’un ou plusieurs films, nous procédons d’abord à la 
numérisation de ce film (cf. figure I-44).  
 
 
Figure I-44 : Courbe de calibration donnant la relation entre les valeurs analogiques 
enregistrées par le scanner et les densités optiques correspondantes issues d’un film étalon. 
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  I-5-5-10. Calibration en Dose 
 
L’analyse d’un film peut être réalisée en relatif par rapport à un point ou une valeur dans la 
cartographie des valeurs numériques (23). Cependant, toutes les analyses dosimétriques par 
film conduites dans notre service sont réalisées en dose absolue. Il y a deux avantages à 
procéder ainsi. 
• Selon la gamme de doses contenues dans le film, on évite le risque d’une variation 
de la sensibilité. Ces variations induisent des erreurs entre les doses extrêmes dans 
le film. 
• Il n’est pas nécessaire de valider la dose absolue par une autre méthode de mesure 
(ex : chambre d’ionisation ou TLD). Dans le cadre d’une étude avec des 
hétérogénéités, cette méthode évite d’introduire une erreur inhérente à la deuxième 
mesure. 
La calibration en dose consiste à irradier des films à des doses connues sur une gamme 
couvrant les doses rencontrées dans le ou les films à analyser. Dans une pratique de 
vérification de routine, nous facilitons cette phase en irradiant 3 films avec des carrés de 5 cm 
de côtés. Les doses dans chaque carré ont été déterminées soit par une mesure ionométrique 
soit par une calibration avec film individuel.  
Pour les besoins de cette étude et souhaitant éliminer le plus de sources d’incertitudes, la 
calibration a été réalisée dans les conditions de références. Dans un fantôme cubique constitué 
de plaques en RW3 équivalentes à l’eau, un film à la fois est placé à la profondeur de 
référence. L’irradiation est réalisée à l’aide d’un champ de 10 cm de côté. Le nombre d’Unités 
Moniteur pour chaque film correspond à des doses progressives. Afin d’obtenir une courbe 
continue, les films de calibration sont irradiés avec un intervalle de 20 cGy (cf. figure I-45). 
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Figure I-45 : Graphiques représentant la numérisation et la densité optique en fonction de la 
dose. 
 
La faible coloration du film comparée au noircissement du film EDR2 laisse plus de marge 
pour des doses élevées. Le scanner Vidar peut mesurer des densités optiques supérieures à 3 
or la densité optique du film EBT n’est qu’à 1 pour une dose de 20 Gy. La figure I-46 
présente le fichier de calibration qui comporte les niveaux de doses et les valeurs de 
numérisation. 
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Figure I-46 : Contenu d’un fichier de calibration avec les valeurs de doses et de densités 
optiques. 
 
I-5-5-11. Incertitudes de l’analyse par film  
 
Martisikova et col. ont effectué une analyse exhaustive des incertitudes de la mesure par film 
Gafchromic EBT irradiés par des photons gamma d’un télécobat et numérisés par un scanner 
à plat.  Le tableau I-3 comporte les contributions de chaque paramètre pour deux niveaux de 
dose. Ils précisent que la plus importante contribution provient de l’homogénéité du film. On 
retrouve, dans ce tableau, une valeur d’incertitude entre 1 et 2 % identique à notre estimation 
et celle de Zeidan pour une exposition de 2 Gy. 
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Tableau I-3 : Erreur attendue pour deux niveaux de dose suivant plusieurs paramètres 
physiques du film Gafchromic EBT (Martisikova et col). 
 
I-5-5-12. Incertitudes de la mesure par film 
 
Le film Gafchromic EBT a été choisi pour effectuer ces validations dosimétriques. 
Les qualités qu’il apporte dans la spécificité de ces mesures en conditions d’hétérogénéités 
sont sa faible épaisseur, sa densité proche de celle de l’eau, l’affichage d’une distribution de 
dose bidimensionnelle et sa résolution infra millimétrique. 
Cependant quelles que soient ses nombreuses qualités, la présence d’un matériau de densité 
supérieure à celle d’un matériau simulant le parenchyme pulmonaire perturbe inévitablement 
la mesure. 
Une question peut être soulevée liée à cette influence dans le contexte d’une dosimétrie en 
radiothérapie : qu’elle est influence de la présence du film placé dans une zone de faible 
densité sur la partie adjacente simulant la position d’une zone tumorale. 
Un cube est formé avec des plaques équivalente à l’eau RW3 et des plaques de densité 0,2 g/ 
cm3 juxtaposées  pour créer une interface. Un film est inséré entre les plaques à cheval sur les 
deux matériaux. 
L’irradiation est réalisée à l’aide d’un faisceau de dimension 10x10 cm2 et de qualité X6 MV. 
Deux incidences sont étudiées, perpendiculaire et parallèle au film. Le film est volontairement 
découpé sur un quart du côté du matériau de faible densité afin de comparer les distributions 
de dose, dans le matériau RW3, entre les parties en contact ou non avec le film. La figure I-47 
présente les cartographies de doses des films découpés.  
Concernant le film placé perpendiculaire au faisceau, la différence est évaluée entre 3 et 4% 
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Concernant le film placé parallèlement au faisceau, si on se place dans une zone au delà de la 
remise en équilibre électronique, on constate le même niveau d’influence. Si on s’intéresse 
aux premiers millimètres, cette configuration géométrique, qui comporte  10 cm de film avant 
l’interface induit un écart estimé à un maximum de à 10%.  
 
                 
 
Figure I-47 : Deux films découpés sont irradiés par-dessus une interface avec un faisceau 
perpendiculaire et un faisceau parallèle. 
 
 
Paelinck et col. ont, dans un premier temps, évalué cette influence avec une cavité d’air et 
conclu à la nécessité de déplacer l’isocentre de 2 cm par rapport au plan du film. Ils ont 
ensuite confirmé ces résultats par une simulation Monte Carlo (84, 85). 
 
Sachant que l’incidence du faisceau induit une influence dosimétrique variable du film sur la 
zone simulant le volume cible, il était nécessaire d’effectuer une étude dans des conditions 
proches des radiothérapies thoraciques. Deux irradiations identiques de films ont été réalisées 
à l’aide du fantôme coronal sur le volume cible ″Bronche″ (cf. figure I-48).  Le volume est 
irradié par cinq faisceaux ayant chacun une incidence différente avec le film. 
 
10 cm 
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Figure I-48 : Film découpé en suivant la forme du volume cible. 
 
 
 
 
 
 
Figure I-49 : Dosimétrie par film comparant les profils avec et sans découpe pour les trois 
qualités  X 6, 8 et 18 MV. 
 
On constate, avec les graphiques de la figure I-49, en dehors des premiers millimètres, une 
très bonne corrélation entre la dose prévue et mesurée sur la totalité du profil du volume cible. 
La souplesse d’utilisation et les qualités dosimétriques de ce film radiographique le 
positionnent en tant que détecteur de référence pour effectuer des évaluations dosimétriques 
dans des fantômes anthropomorphiques (36). 
 
I-5-6.  Les méthodes d’analyses 
 
La validation dosimétrique requière la comparaison de distributions de dose calculées et 
mesurées. L’affichage d’une distribution en deux dimensions est la méthode la plus 
communément employée.  
Densité = 1 Densité = 0,2 
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La validation qualitative est habituellement réalisée en superposant des isodoses de mêmes 
valeurs. Cette méthode est très ancienne car elle était utilisée dès les débuts de la dosimétrie 
en superposant des feuilles translucides. Actuellement, les analyses sont réalisées sur des 
ordinateurs avec des logiciels qui offrent de nombreuses options.  
 
I-5-6-1.  Superposition 
 
Pour effectuer la comparaison d’une matrice de dose obtenue par un logiciel de calcul et 
mesurée sur un film, il faut les superposer géométriquement. Plusieurs points doivent être 
déterminés communs aux deux représentations images de la distribution de dose. Ces points 
peuvent appartenir à l’image de la distribution de dose si des contrastes suffisants assurent un 
bon repérage. L’autre méthode consiste à effectuer des traces sur le moyen de mesure (traces 
de feutre ou repères radio-opaques). Cette deuxième méthode nécessitent de pouvoir marquer 
aussi la matrice du calcul. Des logiciels inclus ou indépendants permettent de réaliser ce 
repérage. Dans l’utilisation du logiciel Eclipse il suffit de prendre la précaution de ne pas 
modifier l’agrandissement où la position de l’image avant de l’exporter. Il est souhaitable 
d’exporter la matrice avec une très bonne résolution car, avec le film et la numérisation il est 
possible de travailler avec des pixels de tailles inférieures au millimètre. 
L’option d’export d’une matrice de dose est paramétrable dans le logiciel Eclipse. Suivant le 
couple de données, taille de la matrice carrée en cm et nombre de pixels sur un côté, on 
obtient la taille du pixel souhaité. La figure I-50 illustre la qualité des images en fonction de la 
résolution. 
 
   
Figure I-50 : Résolution de 2,5 mm,  2 mm  et  1,25 mm de la matrice de dose Eclipse. 
 
La superposition est assurée lorsqu’une bonne corrélation existe entre les différents couples 
de points. Il est souhaitable pour l’obtention d’un bon résultat d’utiliser au moins quatre 
points. Lorsque les points n’appartiennent pas à l’image de la distribution de dose, il est 
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pertinent d’y ajouter un point afin d’éviter une erreur globale. Une mauvaise corrélation entre 
les points entraîne rapidement de mauvais résultats qui sont souvent visibles sur les bords de 
la distribution de dose ou bien en marquant fortement les limites des faisceaux sur des images 
transverses. Le logiciel RIT d’analyse propose un ajustement fin de la superposition afin de 
corriger quelques millimètres qui se cumulent inévitablement dans le choix graphique des 
points dans la salle de traitement et sur l’écran de l’ordinateur. Une fenêtre met en alerte 
l’opérateur sur l’utilisation délicate de cette fonction. Il est possible d’exploiter les contrastes 
de l’image avec des gammes de couleurs adaptées pour un meilleur repérage (cf. figure I-51). 
 
 
 
 
Figure I-51 : Points de superpositions pour une image transverse et une image coronale. La 
sélection de gamme de couleurs contrastées aide au repérage de points bien identifiables. 
  
1-5-6-2 Normalisation et dose absolue 
 
Pour comparer deux matrices de distributions de dose, il convient de les relier 
quantitativement. Une possibilité largement utilisée consiste à normaliser en un point. Les 
valeurs des autres points, des deux matrices sont recalculées en relatif par rapport à ce point. 
Chapitre 1 : ETAT DE L’ART DE LA RADIOTHÉRAPIE DU POUMON 
   
62 
Le choix du point de normalisation est effectué soit géométriquement comme le centre d’un 
faisceau ou l’isocentre d’un plan de traitement, soit par rapport à un niveau de dose. Dans 
cette deuxième option, il est préférable de choisir le niveau le plus élevé afin de minimiser 
l’impact d’un écart signification sur ce point de normalisation.  
Nous travaillons exclusivement en comparant les deux matrices en doses absolues afin 
d’éviter toute méthode de mesure supplémentaire. Cela oblige à réaliser une courbe de 
calibration à chaque campagne d’irradiations de films mais cela homogénéise la qualité des 
résultats.  
Les superpositions et comparaisons de matrices mettent en évidence des différences qu’il 
convient d’une part d’analyser pour émettre un avis qualitatif et d’autre part de quantifier pour 
établir l’acceptabilité du résultat. 
 
  I-5-6-3. Superposition d’isodoses 
 
Figure I-52 : Exemple de superposition de lignes isodoses (cGy) provenant d’une matrice de 
calcul en noir et d’un film irradié en couleurs. 
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La figure I-52 montre un exemple de cartographie de doses dans laquelle il est possible de 
constater des différences de niveaux de doses en un point de la matrice et des écarts entre 
deux isodoses de même valeur. 
Hormis pour des écarts évidents et donc inacceptables, habituellement on est amenés à juger 
de petites différences. Ainsi, il est difficile de se contenter de ce mode d’affichage.  
 
I-5-6-4. Superposition de profils de dose. 
 
Un graphique présente des profils de doses obtenus orthogonalement ou dans une quelconque 
orientation sur la matrice bidimensionnelle. Cependant, afin d’intégrer la totalité de la 
distribution de dose, il convient de parcourir la surface graphique bidimensionnelle. 
L’affichage de quelques profils peut aisément suffire à l’exploration mais les logiciels 
permettent actuellement de réaliser cette exploration de façon dynamique. La réalisation d’un 
rapport nécessite de faire des choix, il est pertinent de proposer des profils passant par les 
forts gradients et ceux identifiant des écarts. 
 
 
Figure I-53 : Superposition de profils de dose provenant de la matrice de calcul en traits pleins 
et du film irradié en pointillés. 
 
La figure I-53 montre la superposition de deux profils de doses qui permet une analyse très 
pertinente. Il est ainsi possible d’identifier rapidement les zones les plus affectées par des 
erreurs significatives. Il est surtout possible de différencier les écarts observés suivant qu’ils 
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apparaissent dans une zone de forte ou faible dose ou bien qu’ils soient contenus dans des 
forts ou faibles gradients.  
Afin d’établir une quantification des écarts, il est impératif d’établir des tolérances.  
Sur la superposition de deux profils de doses, on peut identifier des écarts en amplitude et des 
écarts en distance. 
  I-5-6-5. Tolérance en amplitude. 
La tolérance en amplitude permet d’accepter des écarts en dose entre deux point de 
coordonnées identiques sur les deux matrices. Cette tolérance est généralement exprimée en 
pourcentage. Les valeurs utilisées sont en général entre 3 et 5 %. La figure I-54 une 
cartographie en deux couleurs identifiant les zones respectant ou ne respectant pas la 
tolérance. 
 
 
Figure I-54 : Représentation des différences en dose par rapport aux tolérances. En rouge  >  
3% et en bleu  <  3%. 
 
  I-5-6-6. Tolérance en distance 
 
La tolérance en distance permet d’accepter qu’un point de même valeur, sur chaque matrice, 
soit géométriquement écarté d’une certaine distance. Les valeurs utilisées sont en général de 3 
ou 4 millimètres.  
Cette tolérance en distance est appelée DTA (Distance To Agreement).  
La représentation graphique des résultats permet de visualiser les zones en fonction des 
valeurs de DTA. Une image 3D quantitative peut être utile pour juger de l’importance relative 
entre les zones. La représentation souvent la plus pertinente consiste à afficher uniquement les 
zones qui dépassent la tolérance choisie (cf. figure I-55). 
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Figure I-55 : 1)  graphique DTA, les couleurs correspondent  à des valeurs en mm. 2) les 
zones colorées identifient des écarts supérieurs à la tolérance de 3mm. 3) graphite 
tridimensionnel. 
 
Les écarts constatés avec l’analyse DTA ont plusieurs causes possibles.  
a) la première concerne les conditions de réalisation de la mesure de la distribution de dose. 
Une erreur dans le positionnement du moyen de mesure (film ou matrice de détecteurs) peut 
entraîner, d’emblée, un écart systématique sur la totalité de la matrice. 
b) la superposition des deux matrices. Lorsqu’elle est effectuée à l’aide de coordonnées 
géométriques, les écarts peuvent provenir du tracé sur un film, de la numérisation des 
marques ou de leur sélection. Les coordonnées de la matrice du calcul peuvent aussi contenir 
des erreurs par manque de maîtrise des particularités de chaque logiciel et de l’export  
informatique. 
c) Le calcul de la distribution de dose est dépendant des données de base, de la modélisation 
et de l’algorithme. Dès que les mesures sortent de conditions simples telles qu’avec un 
fantôme cubique, les formes et les densités d’un fantôme sont des sources d’incertitudes 
pouvant affecter la position géométrique des isodoses. 
d) l’irradiation effectuée avec une imperfection d’homogénéité du faisceau primaire, même 
dans les tolérances (+ou- 2%), engendre, d’emblée des écarts.  
 
Les écarts en distance (DTA) et en amplitude, visualisées séparément ne permettent pas 
facilement de combiner les deux informations. En effet, il est acceptable d’avoir des écarts 
importants en dose lorsque le point de comparaison se trouve au niveau d’un fort gradient. Il 
Chapitre 1 : ETAT DE L’ART DE LA RADIOTHÉRAPIE DU POUMON 
   
66 
n’est pas exclu, dans ces conditions, de trouver plusieurs dizaines de %. Il est aussi acceptable 
de mettre en évidence des écarts en DTA  dans des zones de faibles gradients.  
Ainsi, est apparue une méthode d’analyse appelée Index Gamma [65].  
 
I-5-6-7.  Index Gamma 
 
 
Figure I-56 : graphique de Ann Van Esch illustrant le principe du Gamma Index. 
 
Dans un espace composé de dose et de coordonnées spatiales, les tolérances forment une 
surface d'ellipsoïde, les axes principaux représentent les tolérances et le centre, le point de 
mesure en question (cf. figure I-56). Quand la surface calculée de distribution de dose traverse 
l'ellipsoïde, le calcul passe le contrôle de réception pour le point de mesure.  
Ce calcul est une combinaison de la soustraction et du DTA de chaque Pixel dans l'image de 
référence pour donner une valeur gamma (63, 64, 135).   
Pour chaque Pixel dans l'image de référence, tous les Pixels dans la zone de recherche sur 
l'image cible ont une valeur gamma évaluée par :  
Gamma pour chaque Pixel = racine carrée ((distance du Pixel évalué au Pixel de référence ^2  
/  tolérance de DTA ^2)  +  (différence de dose entre le Pixel évalué et Pixel de référence ^2  /  
tolérance de dose ^2)) (cf. figure I-57). 
La distance radiale minimum entre le point de mesure et les points de calcul (exprimés 
comme une surface en espace de dose-distance) se nomme l'index gamma. Les régions où 
l’index gamma est supérieur à 1 correspondent aux endroits où le calcul ne répond pas aux 
tolérances.  
 
Chapitre 1 : ETAT DE L’ART DE LA RADIOTHÉRAPIE DU POUMON 
   
67 
 
 
Figure I-57 : Formulation de l’index gamma. 
 
La détermination de l’index gamma, dans toute la distribution mesurée de dose fournit une 
présentation qui indique quantitativement l'exactitude de calcul (cf. figure I-58). 
 
 
 
 
Figure I-58 : Représentation graphique du gamma index. Les couleurs au dessus de la valeur 1 
représentent des zones qui sortent des tolérances en amplitude ou en distance ou les deux. 
 
Depuydt T, et col. 2002 proposent une visualisation basée sur le dépassement des tolérances. 
L’affichage représente les zones excédant la valeur 1 au dessus de laquelle une au moins des 
deux tolérances est dépassée (28).   
L’objectif initial de la création de cet index était de pouvoir donner des valeurs indicatives 
d’acceptabilité. Tant bien même cet index affiche des écarts combinés utiles, il reste difficile 
de comparer deux situations sur la base d’une représentation graphique. 
Ainsi, les tentatives de consensus sur la qualification d’une analyse s’orientent sur le 
pourcentage de pixels qui respectent les tolérances. Ce pourcentage peut être utilisé de façon 
globale ou par pas à l’intérieur de la valeur 1. 
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Figure I-59 : Représentation graphique du dépassement de la tolérance du gamma index et 
histogramme des distributions gamma. 
 
Cette méthode est appliquée pour effectuer des comparaisons de résultats entre des modèles 
de calcul différents. Elle permet d’afficher des résultats directement compréhensibles par son 
intégration d’une dosimétrie bidimensionnelle [36]. 
 
  I-5-6-8. Délimitation de la Région d’intérêt. 
 
Les difficultés rencontrées dans des travaux d’inter comparaisons résident dans la délimitation 
de la région d’intérêt (cf. figure I-60). Les niveaux de faibles doses entraînent rapidement une 
élévation du pourcentage des pixels qui dépassent la tolérance DTA. La région d’intérêt est 
aussi délimitée avec la volonté d’exclure des traces de marquages qui, elles, entraînent des 
dépassements de la tolérance en amplitude. 
 
 
 
 
 
 
Figure I-60 : Région d’intérêt (ROI) pour une image transverse. 
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Dans un travail réalisé par une seul opérateur, il est possible d’établir une rigueur dans la 
reproductibilité de la délimitation de la région d’intérêt et ainsi de garder le même indicateur 
gamma. L’adéquation entre le calcul et la mesure s’appuie sur la superposition de 
cartographies d’isodoses, sur la comparaison de profils de doses et sur l’analyse index 
gamma.  
Les analyses nécessitent finalement l’addition de toutes les informations qui permettent de 
juger de la validité d’un test comparatif entre une matrice de calcul et l’information d’une 
irradiation sur un film (delpon).  
Le tableau I-3, établit par Venselaar et repris par l’ESTRO, propose des tolérances en fonction 
de la complexité de la planification, de la position dans le  faisceau et du niveau de gradient 
de doses dans la distribution. 
 
 
 
Tableau I-3 : Tolérances présentées en séparant les zones de forts et faibles gradients (135, 
113) 
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CHAPITRE  2  
INCERTITUDES DU CALCUL DOSIMÉTRIQUE   
 
Tous les services de radiothérapie disposent désormais de moyens informatiques sophistiqués 
pour effectuer des simulations dosimétriques. Ces logiciels ne fonctionnent correctement que 
par une maîtrise de leurs configurations et utilisations. Un exemple très instructif  concerne la 
problématique du passage d’un modèle de calcul de la dose à une version ou méthode plus 
sophistiquée. Les habitudes qui constituent l’expérience collective entre Radiothérapeutes, 
Physiciens et Dosimétristes peuvent se trouver, de façon brutale, transformées au point de 
nécessiter une modification de la prescription [73]. 
L’histoire des modèles de calculs est une évolution des connaissances dosimétriques 
combinée aux évolutions informatiques. Le temps de calcul est le paramètre principal qui a  
guidé les travaux et surtout leurs transformations en logiciels commerciaux. On peut encore le 
constater aujourd’hui avec les nombreux travaux abordant la méthode Monte Carlo, de 
nombreux articles concernent des améliorations en vue d’atteindre un temps de calcul 
acceptable. 
La validation dosimétrique ne peut pas se satisfaire de simples comparaisons, il est 
d’importance majeure de bien comprendre le ou les modèles de calcul disponibles sur les 
ordinateurs. Une lecture non approfondie et sans l’intégration de l’historique des phénomènes 
physiques inclus dans des modèles et leur informatisation rend difficile tout discernement sur 
la pertinence des distributions de dose affichées. Tout ceci car on ne pourra jamais tester 
toutes les configurations rencontrées dans les simulations dosimétriques de chaque patient,  
unique dans ses formes anatomiques et ses densités. 
Les descriptions suivantes des différents modèles de calculs sont issues, de plusieurs 
documents [1, 69, 80, 87, 113]. J’en propose des résumés en mettant en évidence leurs 
spécificités sur la prise en compte des hétérogénéités. Quelques définitions précèdent ces 
descriptions afin de compléter avec les informations de bases nécessaires sur l’interaction des 
rayonnements avec les milieux traversés. 
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II-1  Le transport des photons  
 
L’atténuation d’un faisceau de photons dans un tissu est due à quatre types principaux 
d’interactions : la diffusion Rayleigh, l’effet photoélectrique, la création de paire et la 
diffusion Compton.  
Ces types d’interactions peuvent être représentés par leur propre coefficient d’atténuation qui 
dépend de l’énergie des photons ainsi que du numéro atomique (Z) du matériau absorbant.  
 
II-1-1  La diffusion Rayleigh  
 
La diffusion Rayleigh est un phénomène de diffusion des photons sans perte d’énergie. Le 
phénomène consiste en un rayon X passant près d’un électron et le mettant en oscillation. 
L’électron réémet alors un rayon X de la même énergie que le rayon X incident en retombant 
dans un état stable. Il n’y a donc aucune absorption dans le milieu ; le seul effet étant une 
diffusion du rayon X incident à un faible angle. Ce phénomène est minoritaire aux énergies 
que nous utilisons en radiothérapie. En effet, il n’est dominant dans l’eau que pour des 
qualités de faisceaux de photons inférieures à 15 keV.  
 
II-1-2  L’effet photoélectrique  
 
Un photon incident  interagit avec un atome et éjecte un électron. Le photon est donc absorbé 
et l’énergie cinétique de l’électron est égale à l’énergie du photon incident moins l’énergie de 
liaison de l’électron avant interaction avec le photon. La lacune laissée par l’électron sur la 
couche sera ensuite comblée par un électron d’une couche périphérique en émettant un 
rayonnement X caractéristique de faible énergie ou Auger.  
L’effet photoélectrique est prépondérant aux faibles énergies, tandis que sa section efficace 
croît rapidement avec le Z du milieu. Dans l’eau, ce phénomène est prépondérant pour des 
énergies de rayons X inférieures à 50 keV. 
 
II-1-3  La diffusion Compton  
 
La diffusion Compton (ou effet Compton) est un processus de diffusion d’un photon par un 
électron faiblement lié. L’effet Compton n’est possible que si l’énergie du photon incident est 
supérieure à l’énergie de liaison de l’électron.  
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Dans un patient, composé essentiellement de molécules à faibles numéros atomiques, la 
diffusion Compton est l’interaction dominante pour les énergies de rayons X utilisées en 
radiothérapie. 
 Le photon incident est diffusé (à un angle θ) et cède une partie de son énergie à l’électron 
(diffusé à un angle Φ). De façon générale θ est compris entre 0 et 180° et Φ est compris entre 
0 et 90°. Les angles θ et Φ dépendent de l’énergie du photon incident 
 
 
II-1-4  La création de paire  
 
Un photon d’énergie supérieur à deux fois l’énergie d’un électron au repos, c’est à dire à 
1.022 MeV,  peut, en passant à proximité d’un noyau, créer une paire e-, e+ c’est à dire qu’il 
se matérialise sous la forme d’un électron et d’un positon. La probabilité d’interaction par 
création de paires  est caractérisée par le coefficient d’atténuation linéaire µ (ou massique 
µ/ρ),  qui augmente avec l’énergie du photon incident et le numéro atomique. Le positron 
émis possède une très courte durée de vie car il se combine rapidement avec un électron du 
milieu et après annihilation il en résulte deux photons de 0.511 MeV chacun. La création de 
paire est un phénomène prépondérant pour des hautes énergies de photons dans des milieux 
de Z élevé. Dans l’eau, la création de paires est dominante à partir de 20 MeV.  
La matérialisation se produit pour des énergies supérieures à celles donnant un effet photo-
électrique et un effet Compton 
 
II-1-5  Le KERMA 
   
L’énergie cinétique transférée à des particules chargées par unité de masse est défini comme 
le quotient de dEtr par dm, où dEtr est la somme des énergies cinétiques initiales de toutes les 
particules ionisantes chargées (électrons et positrons) libérées par des particules non chargées 
(photons) dans un élément de matière de masse dm :  
K= dEtr/dm 
L’unité du KERMA (Kinetic Energy Released per unit MAss) est la même que pour la dose 
absorbée, le Gray. Le kerma dépend de l’énergie des photons et de la nature du matériau, mais 
n’est pas directement mesurable. Dans des conditions d’équilibre électronique, le Kerma est 
égal à la dose absorbée (cf. figure II-I). 
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Figure II-1 : Diagramme visualisant la différence entre le Kerma et la dose absorbée dans la 
zone de non équilibre électronique. 
 
II-1-6  Le TERMA  
 
Les interactions entre les photons incidents et les tissus sont caractérisées par le coefficient 
d’atténuation linéique (µ) qui est la probabilité pour un photon d’interagir par unité de 
distance. Cette probabilité dépend de l’énergie des photons incidents (MeV), de la densité des 
tissus ρ (g/cm2) et du nombre atomique du tissu (Z) 
L’ensemble des photons atteignant un point dans le patient est caractérisé par la fluence en 
énergie ψE (MeV/cm2). le TERMA (Total Energy Released per unit MAss) correspond à 
l’énergie déposée dans une unité de masse c'est-à-dire au produit du coefficient d’atténuation 
massique µ/ρ (cm2/g) et de la fluence d’énergie primaire ψE (J/cm2).  
Dans des conditions d’équilibre électronique, il y a une relation linéaire entre le TERMA et la 
dose absorbée.  
 
II-2.  Le transport des particules chargées  
 
Les photons X incidents issus du rayonnement de freinage dans la cible et par les interactions 
avec les éléments dans la tête de l’accélérateur transmettent tout ou partie de leur énergie à 
des électrons par effet photo électrique, effet Compton et création de paire. Ces électrons sont 
ensuite responsables du dépôt d’énergie dans les tissus. Ils sont émis suivant un spectre 
d’énergie et une géométrie directionnelle.  
Ces électrons ralentissent et perdent de l’énergie au fur et à mesure des interactions produites 
sur leur parcours. La perte d’énergie est dépendante du numéro atomique du milieu et 
faiblement de sa densité [5]. La figure II-2 illustre le parcours des électrons qui prend des 
directions différentes à chaque interaction 
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Figure II-2 : Schéma des parcours d’un électron secondaire. 
 
Pour des photons de haute énergie du domaine de la radiothérapie, le parcours des électrons 
étant centimétrique, il est nécessaire de modéliser cette diffusion.  Le tableau II-1 présente le 
parcours des électrons issus de quatre qualités de faisceaux pour trois densités de tissus. 
 
Approximation du parcours des électrons (cm) Faisceaux de photons 
Muscle Poumon (0,25g/cm3) Os (1,85 g/cm3) 
60Co(1,25 MeV) 0,23 0,92 0,14 
X(2MV) 0,44 1,76 0,26 
X(4MV) 1,2 4,8 0,72 
X(6MV) 1,9 7,6 1,16 
 
Tableau II-1 : Parcours des électrons en fonction de la tension accélératrice, pour trois tissus 
(AAPM 85) 
 
II-2-1 Equilibre électronique  
 
La notion d’équilibre électronique est importante quand on s’intéresse à la dosimétrie de 
surface ou en conditions d’hétérogénéités. 
Tel qu’illustré dans la figure II-3, l’équilibre électronique est atteint lorsque, dans un élément 
de volume, il y a autant d’électrons entrant que d’électrons sortant. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure II-3 : Graphique décrivant le principe de l’équilibre électronique. 
 
 Parcours 1 
 
Profondeur de pénétration 
Parcours 2 
électron 
é 
Photons incidents é 
é 
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L’équilibre électronique est possible quand la fluence des photons incidents est uniforme, que 
l’énergie qu’ils transmettent aux électrons secondaires est aussi réalisée uniformément avec 
une énergie constante et une diffusion géométrique constante. Les tissus autour de la zone 
doivent aussi être uniformes au moins sur une épaisseur équivalente au parcours maximum 
des électrons. Ces conditions théoriques n’existent pas en radiothérapie car les faisceaux sont 
divergents et subissent une atténuation en profondeur. Cependant dans le cas où l’élément de 
volume est loin de la surface par rapport au libre parcours des électrons secondaires et si 
l’atténuation du faisceau de photons est négligeable dans l’élément de volume, on atteint un 
quasi équilibre électronique. L’équilibre électronique est une condition essentielle dans la 
mesure par chambre d’ionisation (4). 
Trois configurations font apparaître des situations avec un manque d’équilibre électronique : 
l’entrée d’un faisceau, le bord d’un faisceau et un faisceau de petite dimension (24). Ces trois 
configurations sont aggravées lorsque la densité du milieu irradié diminue. 
 
 II-2-2. Equilibre électronique longitudinal  
 
Pour un faisceau large, la fluence des électrons secondaires augmente à partir de la surface 
jusqu’à passer par un maximum correspondant à la profondeur du parcours le plus probable. 
En dessous de cette profondeur  il y a un manque d’équilibre électronique (zone de buid-up), 
au delà de cette profondeur un quasi équilibre électronique existe si on considère un élément 
de faible volume. 
 
 
Figure II-4 : Zone de mise en équilibre électronique sur un rendement en profondeur 
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La figure II-4 représente la mise en équilibre électronique pour des photons X de 6, 8, 10 et 
25 MV affichés. Les profondeurs respectives du maximum de la courbe sont de 1.5, 2, 2,5 et 
3,5 cm. Ces courbes de rendement en profondeur sont le résultat du rayonnement primaire et 
de la contamination électronique du rayonnement provenant de la tête de l’accélérateur. Sans 
cette contamination, la dose à l’entrée du milieu serait quasi nulle. 
 
 II-2-3. Equilibre électronique latéral  
 
Si l’équilibre électronique n’est pas possible dans les premiers millimètres, sur l’axe d’un 
faisceau de photons X en radiothérapie, il ne l’est pas non plus au bord de ces faisceaux. Les 
électrons secondaires générés à l’intérieur du faisceau peuvent se déplacer latéralement vers 
l’extérieur et ainsi créer un manque d’équilibre électronique. La pénombre définie comme la 
distance entre 80 et 20% de la dose à l’axe est variable en fonction de l’énergie des photons 
incidents, de la largeur du faisceau et de la profondeur de mesure. Le tableau II-2 montre la 
distance d’équilibre électronique dans le sens de l’incidence des photons et latéralement. 
 
Qualité des photons Profondeur minimum 
d’équilibre électronique 
Distance minimum 
d’équilibre électronique 
latéral 
X(1 MV) 0,45 cm 0,15 cm 
X(10MV) 5 cm 2 cm 
 
Tableau II-2 : Profondeur et distance minimum d’équilibre électronique en fonction de la 
tension accélératrice (AAPM 85) 
 
Le manque d’équilibre électronique apparaît avec l’utilisation de petits faisceaux lorsque la 
distance entre un point d’intérêt situé à l’intérieur du faisceau et le bord du faisceau est égal 
ou plus petit que le parcours des électrons Compton pour l’énergie correspondante (24). 
Quand le parcours de l’électron Compton est égal à la moitié de la dimension du faisceau, 
toute interaction produit un électron qui peut transférer son énergie en un point en dehors du 
faisceau. Une règle empirique situe le parcours latéral à un tiers du parcours dans la direction 
incidente. Par conséquent, même les interactions produites sur l’axe génèrent des électrons 
qui ne sont pas remplacés par un autre électron généré à l’intérieur du faisceau. L’équilibre 
électronique est ainsi perdu et le manque d’équilibre électronique couvre la totalité du 
faisceau. D’autre part, du fait du parcours plus important de ces électrons dans un milieu de 
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faible densité comparé à l’eau, cette situation apparaît pour des champs de dimension plus 
importante que celles dans l’eau (136, 87). 
 
II-2-4. Influence de la densité et du numéro atomique. 
 
La densité électronique qui est le nombre d’électrons par cm3 est égale au produit  NA(Z/A)xρ 
où NA est le nombre d’Avogadro et ρ la densité massique. La densité électronique relative est 
normalisée à celle de l’eau qui est 3,34 1023 é/cm3. Cette densité ne peut être qu’estimée pour 
les matériaux dont le Numéro Atomique est inconnu. On peut estimer la densité des tissus à 
l’aide de la correspondance entre les Unités Hounsfield de l’image tomodensitométrique et la 
densité massique. 
L’interaction des photons X avec les tissus est décrite à l’aide des coefficients d’atténuation : 
Considérons un faisceau de rayons X traversant un certain milieu d’épaisseur x. La réduction 
du nombre de photons est proportionnelle au nombre de photons incidents (N0) et à 
l’épaisseur d’absorbeur x :  
N= N0 e-µx         µ =coefficient d’atténuation linéique. 
 
Le coefficient d’absorption d’énergie est défini comme le produit du coefficient de transfert 
d’énergie µtr et de (1-g) où g est la fraction de l’énergie des particules secondaires chargées 
qui est perdue par rayonnement de freinage (bremsstrahlung) dans le matériau :  
µen = µtr(1− g). 
Le coefficient de transfert d’énergie est défini par 
µtr=Etr/hν x µ 
où Etr est l’énergie moyenne transférée en énergie cinétique à des particules chargées par 
interaction.  
 
Ces coefficients sont indépendants de la densité massique des tissus. En effet, le fait que la 
plupart des interactions sont des interactions Compton, la corrélation doit s’appuyer sur la 
densité électronique. Dans un tissu,  l’atténuation des photons peut être calculée en utilisant 
l’épaisseur radiologique. 
Le rapport entre la fluence des photons diffusés et la fluence des photons primaires est 
constante quelle que soit la densité massique du milieu.  
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II-2-5. Affaissement (build down) et rehaussement (rebuild up)  
 
Si on considère un faisceau incident qui traverse une zone de faible densité insérée dans un 
milieu de densité, par exemple, équivalente à l’eau, on observe d’abord un affaissement dans 
la zone de faible densité puis un rehaussement dans la zone équivalente à l’eau. 
L’affaissement est du à l’augmentation du parcours des électrons. 
Considérons un fantôme composé d’eau solide dans laquelle se trouve une cavité de faible 
densité, à une profondeur suffisante pour que l’équilibre électronique soit réalisé avant cette 
cavité. Le phénomène d’affaissement se manifeste par une diminution de la dose absorbée à 
proximité de la cavité. Cela est dû à une augmentation du parcours latéral des électrons à 
proximité de l’interface, menant à un dépôt de la dose plus loin et donc à une diminution de la 
dose juste avant la cavité.  
Dans un rendement en profondeur, la zone de rehaussement est située juste en dessous de la 
cavité et correspond à la zone de déséquilibre électronique où la dose absorbée augmente 
jusqu’à atteindre un minimum local (cf. figure II-5). Cette augmentation de la dose est due à 
la diminution du parcours des électrons qui sortent de la cavité.  
Les phénomènes d’affaissement et de rehaussement ont lieu essentiellement pour des champs 
de petites dimensions.  
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Figure II-5 : Perte d’équilibre électronique à la sortie d’une zone de faible densité puis remise 
en équilibre électronique. 
 
II-3.  Les Modèles de calcul 
 
L’informatisation du calcul et de l’affichage de distribution de dose est en évolution continue 
depuis l’apparition des premiers programmes réalisés avec des logiciels basiques. Même si 
l’évolution de la connaissance des réalités dosimétriques a régulièrement alimenté les 
innovations, c’est essentiellement les nouveautés de l’informatique qui ont conditionné les 
versions successives des logiciels commerciaux. On constate, aujourd’hui que les principes 
des premières simulations sur ordinateurs persistent sous certaines formes à l’intérieur des 
programmes très sophistiqués actuels. 
Ainsi, il est intéressant de bien comprendre les particularités des modèles utilisés en les 
situant  par rapport à toutes les mises en œuvre observées depuis une trentaine d’années.  
 
II-3-1.  Méthodes Empiriques  
 
II-3-1-1. Tableau de données de base 
 
Cette méthode est la plus ancienne car elle fut initialement pratiquée manuellement. Un 
certain nombre de faisceaux mesurés dans des conditions de référence sont enregistrés dans 
des tables. Le calcul de la distribution de dose est effectué en deux dimensions par 
interpolations entre les données de base. 
Le nombre de points de mesures sur les rendements en profondeur et les dimensions des 
faisceaux mesurés conditionnent la précision espérée. Les rendements en profondeur sont 
Poumon 
 
Rehaussement 
(Re-build-up) 
Afaissement 
(Build-down) 
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mesurés à partir de la profondeur du maximum. La zone de mise en équilibre électronique est 
simulée par interpolation avec la dose mesurée à la surface. 
La dose en dehors de l’axe des faisceaux est obtenue grâce à des mesures de profils à 
plusieurs profondeurs. Ces profils sont normalisés sur l’axe. Ils sont segmentés en un nombre 
de points positionnés de façon à suivre des lignes divergentes. 
Ainsi, la dose en un point en dehors de l’axe du faisceau est calculée par des coefficients hors 
axe. 
 
II-3-1-2.  Représentation analytique 
 
La représentation analytique de la dose consiste à utiliser une formulation mathématique qui 
prend en compte la dose sur l’axe et la dose hors axe. Il n’y a pas de limite mathématique à 
exploiter la formulation analytique cependant, la mise en œuvre de formules complexes a 
toujours dépendu de la capacité des ordinateurs à rendre un calcul dans un temps raisonnable. 
D’autre part il est difficile de concevoir la prise en compte de tous les paramètres, notamment 
les variations de spectres d’énergie en fonction de la profondeur ou en présence de tissus 
hétérogènes. 
 
  II-3-1-3.  Prise en compte des filtres en coins et de l’obliquité de surface 
 
Une formulation était nécessaire pour des conditions autres que les conditions de références.  
La prise en compte des filtres en coins était soit issue de mesures de rendements en 
profondeur et de profils comme pour les champs sans modificateurs, soit par un tableau de 
coefficient de transmissions issu du faisceau le plus large utilisé. 
La prise en compte de la non-horizontalité de la surface était obtenue par l’application de la 
loi de l’inverse carré de la distance. 
 
  II-3-1-4.  Prise en compte des hétérogénéités tissulaires. 
 
La prise en compte des hétérogénéités est réalisée suivant plusieurs concepts : 
* La profondeur équivalente : la profondeur équivalente en un point est l’épaisseur 
d’eau qui atténuerait les rayonnements autant que les tissus traversés. 
 * La correction RTA ou RTM : ce facteur de correction est, comme son nom l’indique 
le rapport entre les valeurs de RTA ou RTM  aux profondeurs équivalente et réelle. 
 * La correction Power law (BATHO) : cette correction améliore la précédente en 
introduisant la densité des tissus. 
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Figure II-6 : Schéma de principe de la prise en compte des hétérogénéités dans le calcul (136) 
 
La loi établie par Batho en 1964 utilise le rapport des  RTA  pour calculer la dose dans un 
milieu à deux couches et elle a été ensuite adaptée à un milieu multicouche pour finalement la 
rendre utilisable dans des images scanners (cf. figure II-6). Les limites de cette loi ont été 
longuement étudiées pour en arriver à la conclusion que la dose est surestimée dans le cas 
d’une densité supérieure à 1 et sous-estimée lorsque la densité est inférieure à 1 (122). Par 
ailleurs, l’irradiation du poumon par des petits champs, et donc dans des conditions de 
manque d’équilibre électronique latéral, donne lieu à une surestimation de la dose au poumon, 
pouvant aller jusqu’à 20% (87, 136). 
 * La correction par soustraction de faisceau : elle introduit un faisceau virtuel qui 
couvre l’hétérogénéité (Kappas et Rosenwald 1982). C’est une amélioration de la correction 
de Batho pour prendre en compte le rayonnement rétrodiffusé (6). 
 * La correction RTA équivalent : introduite par Sontag et Cunningham (1978), a pour 
objectif de réaliser un calcul tridimensionnel. Elle permet une prise en compte dans le sens de 
la profondeur mais aussi avec une graduation en fonction de la dimension du champ. La 
C  = 
RTA ( l2,Ad)(ρ2-ρ1) 
RTA ( l1,Ad)(1-ρ1) 
P 
Ad 
l1    
l2    
ρ1 
ρ2 
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densité de chaque voxel est utilisée pondérée de sa contribution à un point de calcul. Cette 
méthode simple pour un calcul tridimensionnel nécessitant un temps de calcul important a pu 
ensuite être améliorée par convolution et donc calculée avec une transformée de Fourier 
(127). 
 
  II-3-1-5.  Limitations des méthodes empiriques  
 
Tout d’abord, on constate que pour atteindre le calcul de la dose en un point il est nécessaire 
d’appliquer plusieurs corrections aux données de base. Ces corrections sont des 
approximations qui donnent de bons résultats dans la majorité des cas. Cependant, dès que la 
zone irradiée comporte des faibles densités, les approximations introduisent des erreurs dans 
le calcul des distributions de dose (66). Les dosimétries complexes actuelles nécessitent des 
modèles plus sophistiqués qui ont pu apparaître avec la disponibilité d’ordinateurs de plus en 
plus puissants. 
 
II-3-2.  Méthodes par superposition 
 
II-3-2-1.  Principe de la Superposition 
 
La dose en un point est obtenue par superposition des contributions provenant de différents 
éléments du volume couvrant l’ensemble du volume irradié (cf. figure II-7). 
La dose en un point P peut être considérée comme la somme  des contributions de dépôts 
d’énergie dans un petit volume autour de P par les photons et électrons originaires de 
l’interaction de photons primaires dans des volumes distants. 
 
 
Figure II-7 : Schéma de principe de la superposition (136) 
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Ce principe est appliqué avec plusieurs méthodes dont la sophistication a augmenté avec les 
années et les évolutions informatiques. 
  
 II-3-2-2. Principe de la séparation Primaire Diffusé 
 
En 1972, Cunningham a développé le principe de la séparation de la contribution du 
rayonnement primaire et du rayonnement diffusé pour informatiser le calcul. Il s’est appuyé 
sur la méthode de Clarkson qui décomposait la contribution du rayonnement diffusé par 
secteurs angulaires.  
La dose en un point à la profondeur z, pour un champ de taille A,  D(A,z) est égale à la 
somme de la dose mesurée, dans un élément de volume permettant d’atteindre l’équilibre 
électronique dans l’air D(A0, z), plus la somme des contributions du rayonnement diffusé Ds 
(cf.figure II-8). 
Composante Primaire : obtenue par des mesures en conditions de faisceau étroit c'est-à-dire 
sans transports d’électrons secondaires. Elle est modifiée par tous les éléments interposés dans 
le faisceau avant la surface du patient. 
Composante Diffusée : obtenue par sommation d’éléments de volumes (Clarkson) 
proportionnel au Primaire. 
 
 
Figure II-8 : Schéma de principe pour la mesure des composantes primaire et diffusée. 
 
II-3-2-3.  La Fluence et la Fluence d’énergie 
 
La fluence φ décrit le nombre de particules dN traversant une sphère de section da par unité 
de surface :  φ= dN / da  . La fluence est décrite en m
-2
.  
A0 
Z0 
Z 
A 
D  (A0, Z0) D (A, Z) = D  (A0, Z0) + DS 
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La fluence d’énergie ψE est le rapport entre ψdE et da, où ψdE est la somme des énergies de 
tous les photons qui entrent dans une sphère de section da : La fluence d’énergie est décrite en 
MeV/cm
-2
. La fluence d’énergie peut être calculée sur des considérations géométriques pour 
prendre en compte le cône égalisateur et par convolution d’une source virtuelle. Une fonction 
radiale peut être utilisée provenant de la mesure d’un profil diagonale du plus grand des 
faisceaux. 
 
II-3-2-4.  Le Kernel 
 
La plupart des systèmes de planification TPS (Treatment Planning System) conventionnels ne 
prennent pas en compte directement le transport des particules secondaires, considérant que 
ces particules déposent leur énergie à l’endroit où elles ont été créées. C’est donc via les 
kernels que les algorithmes actuels tiennent compte du transport des particules secondaires. Il 
s’agit d’un concept théorique qui a pour but de modéliser la diffusion des particules 
secondaires et la perte d’énergie de manière générale. 
 
  
Figure II-9 : Représentation d’un Kernel issu d’une interaction d’un photon. 
 
Le kernel, appelé aussi « Energy Deposition Kernel » ou encore « Point Spread Function », 
décrit la manière dont l’énergie est déposée dans un milieu (en général de l’eau) autour d’un 
site d’interaction d’un photon primaire mono énergétique (cf. figure II-9).  
Le point Kernel est aujourd’hui couramment calculé par simulation Monte Carlo (3, 7). 
Chapitre 2 : INCERTITUDES DU CALCUL DOSIMÉTRIQUE 
   
- 85 - 
 
II-3-2-5.  Le Pencil Beam  
 
Le « Single Pencil Beam », tout d’abord,  se base sur des kernels mesurés. Les kernels sont 
déterminés à plusieurs profondeurs pour chaque énergie. Ces kernels sont modélisés de 
manière analytique. Le calcul de la dose à d’autres profondeurs utilise des interpolations entre 
les kernels pré-calculés. Pour les corrections de la dose dans le cas d’hétérogénéités, 
l’algorithme utilise par exemple la loi de Batho modifiée en ne tenant compte que de 
l’atténuation du faisceau.  
La figure II-10 illustre le Pencil Beam  qui se base sur des « pencil kernels » et non sur des « 
points kernels » (7).  
              
 
Figure II-10 : Schémas représentant un Pencil beam Kernel. L’image de droite simule la 
réalité par calcul Monte Carlo.  
 
Le premier kernel dans la représentation graphique du pencil kernel représente l’interaction 
d’un photon incident. Les kernels suivants peuvent comporter un nombre plus important de 
lignes directionnelles (cf. figure II-11).  
 
Figure II-11 : La figure de gauche représente le kernel à l’interaction du photon incident et la 
figure de droite un kernel en dessous de ce point (Ahnesjo et col 2005). 
 
Un « pencil kernel » décrit le dépôt de l’énergie dans un milieu semi-infini à partir d’un 
faisceau monodirectionnel. L’objectif de cette approche est de réduire le temps de calcul en 
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utilisant un pencil kernel qui peut être vu comme une pré-convolution de point kernels selon 
la dimension de la profondeur. La dose en un point arbitraire peut être interpolée par deux 
fonctions dépendantes de la profondeur et dérivées de point kernels. Ces deux fonctions 
représentent essentiellement la dose primaire et la dose secondaire (due au diffusé de 
l’accélérateur).  
En milieu hétérogène, le Pencil Beam néglige les effets tels l’élargissement de la pénombre 
dans les poumons ou le manque de rayonnement diffusé dans des régions médiastinales. En 
effet, modéliser de tels effets augmenterait dramatiquement les temps de calcul et le pencil 
beam perdrait ainsi de son utilité. Les hétérogénéités peuvent être modélisées par une 
graduation en profondeur « depth-scaling », c’est à dire en utilisant les paramètres du Pencil 
Beam à la profondeur radiologique. Au niveau de la dose diffusée, les paramètres du Pencil 
Beam sont utilisés à la profondeur géométrique, et l’intégration du kernel est suivie par 
l’application d’un facteur de correction du diffusé à une dimension. 
L’application de la méthode Pencil beam est d’une grande utilité pour le calcul 
tridimensionnel mais trouve des limites dans des conditions d’hétérogénéités.  
 
II-3-3. Méthodes Convolution /Superposition des Pencil Beam Kernel  
   
II-3-3-1. Principe 
 
La dose en un point D(p) est obtenu par la superposition de  
* l’énergie transférée T(p’) par tous les photons primaires dans une unité de masse 
TERMA 
* la fraction d’énergie déposée par les électrons secondaires Kernel 
D(p) = ∫V T(p’) . K(p,p’) dV  
La figure II-12 décrit graphiquement l’obtention de la dose par la contribution du TERMA et 
du Kernel. 
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Figure II-12 : Schéma de principe de la superposition Terma/Kernel. 
 
Chaque point dans le volume irradié contribuant à la dose reçue dans un autre point et 
réciproquement, il est nécessaire d’appliquer une méthode qui réduit de façon importante la 
durée de calcul. La convolution à l’aide de la transformée de Fourier assure cet objectif 
informatique (87, 136). 
 
La figure II-12 montre l’évolution du spectre d’énergie avec la profondeur, prise en compte 
par l’introduction, dans la formulation du dépôt d’énergie Kernel et des coefficients 
d’atténuations linéiques modélisés analytiquement (33, 104). 
 
 
Figure  II-12 : Variation du spectre en énergie avec la profondeur Suchowerska et col. (104). 
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II-3-3-2.  Relation Kernel et densité des tissus. 
 
Afin que les kernels prennent en compte la densité des tissus, la fluence est gérée par des raies 
divergentes (ray tracing). La distance équivalente est utilisée sur chaque raie pour pondérer 
les Kernels avec la densité. Cette méthode rapproche la corrélation entre le calcul et des 
mesures mais reste limitée dans les conditions extrêmes comme au bord d’une cavité d’air 
(124).  
 
  II-3-3-3.  La méthode Collapsed Convolution 
 
Le calcul en trois dimensions avec la contribution de tous les kernels de tous les voxels 
entraîne un niveau de calcul très important. La méthode Collapsed Cone convolution part du 
principe qu’à partir d’une certaine distance, la valeur du Kernel chute rapidement. Il n’est pas 
nécessaire d’étendre cette prise en compte tridimensionnelle sur la totalité du volume 
diffusant autour d’un point de calcul [8]. Le modèle disponible dès 1996 avec le logiciel 
Pinnacle de la société ADAC a donné de très bonnes corrélations en milieux de faible densité 
(69, 12). 
 
II-3-4.  Modèle AAA  
 
Les planifications dosimétriques de l’Institut Sainte Catherine sont réalisées à l’aide des 
équipements de marque Varian compatibles avec l’utilisation des accélérateurs de même 
marque. Le logiciel Eclipse réalise les calculs dosimétriques à l’aide de l’algorithme AAA 
(Anisotropic Analytical Algorithm) (Varian Medical System, Palo Alto, CA, USA) (10, 110, 
133).  Il est aussi possible d’utiliser, dans ce système, un algorithme de génération antérieure 
Pencil Beam convolution (PBC) mais les avancées techniques de la radiothérapie requièrent 
actuellement l’utilisation de calculs prenant en compte des phénomènes critiques tels que la 
segmentation dynamique ou le calcul en milieux hétérogènes. 
 
Le modèle inclus dans l’algorithme consiste à modéliser le faisceau primaire provenant de 
l’accélérateur suivant une modélisation multi-source (3, 106).  
 1) La source primaire est une source ponctuelle située sur le plan de la cible. Elle 
modélise les photons de freinage qui n’interagissent pas avec la tête de l’accélérateur. Le 
spectre de photons de cette source primaire a été constitué à l’aide d’une simulation Monte 
Carlo du logiciel BEAMnrc intégrant l’ensemble des matériaux de la cible (109). Le 
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durcissement du faisceau par le cône égalisateur est modélisé en atténuant graduellement le 
spectre initial. 
 2) Une source extra-focale représentée par une fluence gaussienne située en dessous 
du cône égalisateur. Cette source prend en compte les photons qui ont interagit avec le cône 
égalisateur, le collimateur primaire et les mâchoires principales. 
 3) La contamination par les électrons issus de la tête de l’accélérateur. Cette source 
virtuelle est aussi utilisée pour prendre en compte les photons créés par les interactions des 
électrons. Cette source est modélisée par une courbe de rendement en profondeur 
indépendante. 
 4) une source supplémentaire est dédiée à la présence du filtre en coin fixe. Elle est 
modélisée sous la forme d’une double Gaussienne pour prendre en compte le rayonnement 
incident et le rayonnement rétro diffusé (5).  
 
II-3-4-1 Modélisation de la source primaire  
 
Le faisceau est modélisé en utilisant des paramètres physiques afin de favoriser des calculs 
dans des conditions différentes de celles des mesures de base. Le logiciel détermine les 
kernels à l’aide d’un spectre en énergie, illustré figure II-13,  déterminé par simulation Monte 
Carlo (109). Le choix de ce spectre d’énergies, disponible dans la base de données du 
constructeur est prépondérant. 
 
 
 
Figure II-13 : Exemple de spectre d’énergie. 
 
Ce spectre en énergie est pondéré de façon radiale pour rendre compte du durcissement de la 
fluence d’énergie par le cône égalisateur (cf. figure II-14). La modification radiale est 
effectuée sur l’énergie moyenne du spectre. 
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Figure II-14 : Pondération radiale du spectre en énergie 
 
L’énergie étant gérée sur la section du faisceau, la prise en compte de l’influence du cône 
égalisateur sur la fluence en énergie est obtenue avec un profil d’intensité (cf. figure II-15). 
 
 
 
Figure II-15 : Profil d’intensité d’un faisceau de 18 MV 
 
La contamination électronique est modélisée par une courbe qui décrit la dose relative due à la 
contamination électronique en fonction de la profondeur (cf. figure II-16). Cette courbe est 
obtenue à l’aide d’un kernel paramétrisé par une somme de deux Gaussiennes, dont l’une a un 
sigma effectif très petit permettant de bien modéliser les électrons créés dans l’air. La prise en 
compte de la contamination électronique est importante dans la zone de mise en équilibre 
électronique. 
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Figure II-16 : Prise en compte de la contamination électronique en profondeur 
 
II-3-4-2.  Modélisation du rayonnement diffusé dans le milieu irradié 
 
Les paramètres ayant donné une description du faisceau avant le patient, ce modèle décrit la 
manière dont la dose est déposée à l’intérieur du patient. La totalité du faisceau qui entre dans le 
volume du patient est divisé en mini-faisceaux de taille uniforme (cf. figure II-17). Chaque 
mini-faisceau est modélisé en utilisant plusieurs kernels mono-énergétiques. Ces kernels 
décrivent la manière avec laquelle la dose est déposée dans le patient, et ce pour différentes 
qualités de faisceaux. Le code Monte Carlo EGSnrc a été utilisé pour calculer les kernels pour des 
pencil beams monoénergétiques dans l’eau. Un kernel polyénergétique est alors construit comme 
somme pondérée des kernels monoénergétiques. Durant la phase de calcul en 3D, ces kernels sont 
également pondérés en fonction des densités réelles des tissus déterminées par les images CT. 
 
 
Figure II-17 : Schéma du calcul en un point relatif à un mini-faisceau (133) 
 
Un faisceau clinique est divisé en mini-faisceaux de taille fixe. La section du mini-faisceau 
correspond à la résolution de la grille de calcul. Le calcul de la dose est basé sur la 
convolution des sections de mini-faisceaux en séparément des photons primaires, les photons 
inclus dans la source secondaire et les électrons de contamination. La dose est convoluée en 
utilisant les paramètres définis pour chaque mini-faisceau. 
Toutes les fonctions dépendantes de la profondeur utilisée dans les convolutions des mini-
faisceaux sont calculées le long de l’axe central du mini-faisceau. La dispersion latérale de 
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dose due aux photons et aux électrons est définie sur la perpendiculaire sphérique sur l’axe 
central du mini-faisceau (cf. figure II-18). 
Le modèle AAA part du principe que la dose résultant de la diffusion des photons et des 
électrons peut être calculée séparément sur deux directions latérale et en profondeur. Le calcul 
du rayonnement diffusé dans un voxel ainsi est réalisé par une superposition des contributions 
du diffusé dans la direction de la profondeur et des contributions du diffusé provenant des 
voxels environnants situés dans le plan perpendiculaire à la direction du mini-faisceau. 
Le plan de calcul latéral a la forme d’un cercle dont le centre est situé au centre du faisceau. 
L’utilisation de coordonnées sphériques permet de mieux modéliser les pencil beam dans le 
faisceau. 
 
 
Figure II-18 : schéma de la prise en compte du diffusé dans la direction de la profondeur et 
perpendiculairement à la direction du mini-faisceau. 
 
 
Pour effectuer les calculs dans les trois dimensions, le volume du patient est divisé suivant 
une matrice de voxels de la dimension transverse de la grille de calcul. La géométrie du voxel 
est divergente afin d’aligner les coordonnées sur les axes des mini-faisceaux. Chaque voxel 
est associé à sa densité électronique moyenne calculée sur les images tomodensitométriques 
du patient lié à la relation densité électronique – unités Hounsfield. 
La distribution tridimensionnelle de la dose est calculée à partir de convolutions séparées de 
la source primaire, de la source secondaire et de la contamination électronique. La 
convolution est réalisée pour tous les mini-faisceaux inclus dans le faisceau qui traverse le 
volume du patient. La distribution de dose finale est obtenue par simple superposition de la 
contribution de chaque mini-faisceau. 
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  II-3-4-3.  Calcul de la dose dans des faisceaux de photons 
 
La distribution d’énergie Eph. β , due aux photons et résultant d’un mini-faisceau β dans un 
milieu homogène suffisamment grand est calculée comme suit : 
 
 
Dans cette convolution, la fluence Φβ est supposée uniforme sur la surface d’intersection 
définie par le mini-faisceau β. La fonction, Iβ(z,ρ) déterminant l’intégrale de surface de 
l’énergie déposée à une profondeur z, est une fonction poly-énergétique construite par 
superposition de fonctions de densité de dépôt d’énergie mono-énergétiques pré-calculées. 
Elle tient compte des hétérogénéités des tissus en utilisant le concept de la profondeur 
radiologique z’ :  
Iβ(z,ρ) = Iβ(z,ρ’) x (ρ x,y,z) / ρ eau 
où ρ est la densité électronique  
Le « photon scatter kernel » Kβ (x, y, z) est composé d’une somme pondérée de six fonctions 
exponentielles. 
 
  
 
Une valeur z’ est utilisée au lieu de z afin de prendre en compte des hétérogénéités entre le 
point de calcul et le point d’entrée du faisceau. Les paramètres ck(z’) et µk(z’) du kernel 
polyénergétique Kβ(x,y,z) sont déterminés en effectuant un ajustement de la fonction  
1/r(e-µ(z’r)) par les moindres carrés sur les kernels déterminés par Monte Carlo. 
Pour tenir compte des hétérogénéités latéralement pour chaque mini-faisceau, l’énergie est 
pondérée par la densité moyenne entre le point de calcul et l’origine du kernel.  
En pratique, cela est réalisé en divisant le kernel en un nombre fini de rayons émergents de 
l’origine. Dans la formulation, la distance radiologique du kernel est prise en compte. C’est 
pourquoi l’algorithme est appelé anisotropique. 
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  II-3-4-4.  Calcul de la contribution des électrons de contamination  
 
La contamination électronique vient de la tête de l’accélérateur et dépend fortement de la 
qualité du faisceau de photons et de la dimension du champ.  
La distribution d'énergie, résultant d'un mini-faisceau arbitraire, dû aux électrons de 
contamination, est calculée par convolution similaire au mode photon, et les mêmes 
approximations sont faites.  
 
  II-3-4-5.  Calcul de la distribution de dose totale 
 
L’énergie totale absorbée E en un point arbitraire du patient est obtenue par superposition des 
différentes contributions énergétiques provenant des photons primaires, des photons extra-
focaux  et des électrons de contamination pour tous les mini-faisceaux individuels. 
L’étape finale consiste à convertir l’Energie absorbée en Dose. Avec l’approximation que la 
densité peut être convertie en épaisseur équivalent eau, la Dose est exprimée en fonction du 
rapport des densités. 
D(x,y,z)  =  E (x,y,z) x  ρeau / ρ(x,y,z) 
 
II-3-5.  Simulation Monte Carlo  
 
La méthode informatique la plus évoluée pour reproduire une distribution de dose dans un 
corps humain est la simulation Monte Carlo (17). Cette méthode consiste à prendre en 
compte, tel qu’illustré figure II-19, la réalité des interactions entre les rayonnements, les 
matériaux  et les tissus. Les informations exploitées sont issues des connaissances de la 
physique des rayonnements.  
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Figure II-19 : Schéma d’une simulation Monte-Carlo des interactions avec les éléments de la 
tête d’un accélérateur. 
 
Pour effectuer ce type de simulation, la méthode fait appel à un principe statistique tel le jet 
de dés d’où son appellation d’un lieu connu pour ses casinos. 
De nombreux programmes appelés codes Monte Carlo sont disponibles et utilisés comme 
source pour développer des modules spécifiques : EGS4, BEAMnrc, MCNPX, GEANT4, 
PENELOPPE, EGSNRC, ETRAN, FLUKA, ITS et PEREGRINE (17, 39, 55). 
Tous les éléments, à l’intérieur de la tête de l’accélérateur et ceux ajoutés, fixés au 
collimateur, sont pris en compte dans la comptabilisation des contributions des rayonnements 
diffusés. Ces programmes sont d’une extrême utilité dans les conditions de mesures les plus 
difficiles et notamment dans les mini-faisceaux utilisés en radiothérapie stéréotaxique (30). 
Aujourd’hui, des programmes informatiques insérés dans les Systèmes de planification (TPS), 
ne concernent que le calcul en électrons ou protons. En effet pour ces particules les processus 
d’ionisation se font quasi-directement, il n’y a pas en première approximation la notion de 
mise en mouvement de particules secondaires chargées, les temps de calcul sont alors rapides. 
La raison essentielle est la problématique du temps de calcul qui est de quelques minutes pour 
les algorithmes analytiques et de quelques heures pour des ordinateurs sophistiqués avec une 
simulation Monte Carlo (100). La simulation de 1 Gy concerne un billion d’électrons alors 
qu’elle concerne 1000 billion de photons. Ainsi, en dehors de programmes d’études, il n’y a 
pas, actuellement, la possibilité d’effectuer ces calculs dans les services de radiothérapie. Et 
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pourtant la nécessité de maîtriser une forte précision est largement motivée par l’incidence 
clinique de faibles écarts (5%) de la dose délivrée par rapport à la prescription (39). 
La simulation Monte Carlo est assurément la plus adaptée pour effectuer des calculs en dehors 
des conditions d’homogénéités équivalentes à l’eau (6, 22, 23, 32, 37, 55, 112, 114). 
 
 
Figure II-20 : Exemple de comparaison entre plusieurs modèles analytiques et la simulation 
Monte Carlo d’un faisceau traversant une hétérogénéité de faible densité (Cozzi et col 2008) 
 
La simulation Monte Carlo est toujours présentée comme une référence dans les études 
dosimétriques. La figure II-20 montre une comparaison de sept algorithmes avec un calcul 
Monte Carlo. Cependant elle nécessite aussi des validations dosimétriques dans des fantômes 
à l’aide de mesures ponctuelles (TLD) ou bidimensionnelles (18, 39, 50, 81, 84). Ces 
validations concernent tous les aspects dosimétriques des distributions de dose (rendements en 
profondeur, profils, zones de mise en équilibre électronique, prises en compte des densités 
osseuses et pulmonaires et jusqu’aux conditions extrêmes des cavités d’air (62).  
Jones et col. 2005 proposent d’introduire, dans les modèles analytiques, les facteurs de 
corrections évalués par Simulation Monte Carlo afin de bénéficier de meilleures reproductions 
des distributions de dose. Cette méthode pourrait être limitée aux petits champs (54). 
Les mesures réalisées par des détecteurs tels que les TLD, un film ou une chambre 
d’ionisation peuvent aussi être modélisés par une simulation Monte Carlo (49, 50, 116, 119).  
Wilcox et col. utilisent le film EBT parallèle au faisceau de photons dans un fantôme cubique 
contenant une zone de densité faible (0,16 g/cm3). La figure II-21 présente les courbes de 
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rendement en profondeur calculées et mesurées. Un calcul Monte Carlo supplémentaire 
confirme la dose dans le film (119). 
 
 
 
Figure II-21 : Un calcul Monte Carlo (x) confirme la dose mesurée par le film EBT (-) dans la 
zone de faible densité (119). 
 
Ainsi, à ce stade de la maîtrise de la mesure et de la simulation informatique, ce sont des tests 
croisés multiples qui permettent de réaliser les validations les plus avancées. 
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II-4. INCERTITUDES 
 
II-4-1. Configuration des données de base 
 
 L’entrée des données issues des mesures avec la cuve à eau s’effectue, aujourd’hui, à 
l’aide de fichiers formatés compatibles entre les deux logiciels d’acquisition et d’exploitation. 
La figure II-22 montre un exemple des courbes de rendements en profondeur et des profils 
normalisés nécessaires à la configuration du logiciel AAA/Varian. Le nombre des dimensions 
de champs comporte souvent un minimum recommandé et une possibilité de compléter avec 
des valeurs intermédiaires. 
 
 
 
 
 
Figure II-22 : Rendements en profondeur et profils concernant la qualité X 6MV  
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Les données sont ensuite modélisées de façon à être utilisées directement par l’algorithme 
sans avoir à interpoler les données mesurées. 
Dans la recherche des sources d’imprécision, la qualité de la configuration apporte 
inexorablement sa part d’incertitude (38). Il convient donc dès la première phase de comparer 
la modélisation avec les données de base. 
La validation physique consiste à s’assurer que les données de bases, leur modélisation et le 
calcul effectué par l’algorithme correspondent à la réalité. La taille du détecteur  est d’une 
grande importance car la qualité des mesures effectuées à l’entrée ou dans les zones de 
pénombre des faisceaux conditionnent fortement les résultats de la modélisation. Yan et col. 
ont réalisé une modélisation de faisceaux obtenus avec deux chambres d’ionisation de 6 et 4 
mm de diamètre et une diode semi conducteur de point de mesure égal à 0,8 mm. Sur la base 
de tolérance de 3% en dose et 3mm en déplacement, l’acceptabilité de ses analyses étaient 
respectivement de 93.8%, 98.9%, et 99.4% (125). On devine ainsi l’extrême importance de ce 
choix de détecteurs. Il est ensuite possible de tester la qualité de la configuration avec des 
conditions extrêmes de petits et grands champs mais il reste difficile de corréler des écarts 
avec des quelconques résultats (18). 
 
Le logiciel Eclipse offre des analyses comparatives entres les mesures et la modélisation. La 
figure II-23 montre un exemple d’affichage des écarts entre les données d’une courbe de 
rendement en profondeur et sa restitution par la modélisation puis de façon identique pour un 
profil de dose. Ces indications permettent d’orienter le travail de modélisation et ainsi 
d’optimiser la contribution de ces fichiers de bases aux calculs tridimensionnels. 
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Figure II-23 : Comparaison, entre la mesure et le calcul, sur une courbe de rendement en 
profondeur et sur un profil de dose. 
 
Le travail d’optimisation de la configuration et de la modélisation reste complexe car il est 
possible d’améliorer un résultat en agissant sur plusieurs paramètres différents et dégrader, 
dans le même temps, d’autres analyses. La figure II-24 montre un affichage détaillé du niveau 
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d’erreur en cours afin, justement, de visualiser l’impact de chaque correction sur l’ensemble 
des éléments d’une courbe de rendement en profondeur ou d’un profil de dose relatif. 
 
 
 
Figure II-24 : Histogramme des erreurs sur le pourcentage des points mesurés pour différentes 
zones des courbes de rendement et des profils de dose. 
 
II-4-2. Incertitudes dues à l’algorithme  
 
L’évaluation des incertitudes du calcul contient l’influence des données de base, de la 
configuration et de la modélisation. Au cours de la validation du modèle AAA, nous avons 
comparé le calcul et la mesure, pour des champs simples dans différentes conditions de 
dimensions, de distances par rapport à la source, de profondeur et de filtration. En tout, 204 
comparaisons ont été réalisées pour quatre indices de qualités de faisceaux. Les écarts 
constatés étaient inférieurs à 3%.  
Les algorithmes de calculs font l’objet, depuis très longtemps, de comparaisons pour 
accompagner les évolutions et bien sûr les améliorations. Wong et col publiaient une 
évaluation sur le modèle Batho en 1982 (121). 
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Des équipes sont confrontées à des installations de nouvelles versions qui transforment 
radicalement les indicateurs physiques et cliniques des radiothérapies (11, 43, 73). La 
probabilité de contrôle tumoral est toujours délicate à évaluer à l’aide des distributions de 
dose tridimensionnelles mais surtout si les modèles engendrent des fortes approximations 
(132). Des différences importantes existent entre un modèle Pencil Beam simple et un des 
modèles actuellement reconnus comme performants par l’utilisation de la superposition, de la 
convolution et de la prise en compte des variations en énergie (10, 25, 122). Pour une même 
distribution de dose sur le volume cible, les marges et les gradients de doses sont radicalement 
différents entre un calcul à l’aide du modèle Pencil Beam et le modèle AAA. Une 
comparaison entre un modèle Pencil Beam et une simulation Monte Carlo ne laisse aucune 
ambigüité sur le résultat avec des différences jusqu’à 17% variables avec l’énergie et le 
volume du PTV (23, 47). 
Ahnesjo et col. ont évalué les écarts entre le calcul et la mesure pour des modèles multi-
source, Pencil Beam (Helax/TMS) et Point Kernel (Nuclétron-Ocentra), pour quatre 
dimensions de champ et trois profondeurs. Les écarts constatés étaient inférieurs à 3% pour 
90% des équipements modélisés (Siemens, Elekta et Varian), sauf dans les régions de mise en 
équilibre électronique où le taux n’est que de 80% (3). Cependant, ils constatent que 
seulement 50% des équipements modélisés respectent cette recommandation pour les filtres 
en coin (fixe/Siemens, motorisé/Elekta et dynamique/Varian). Ils constatent que les 
pourcentages d’erreurs sont significativement plus faibles pour le modèle Point Kernel car il 
prend en compte la variation latérale du spectre d’énergie. 
Le modèle AAA utilisé dans notre service offre une qualité dosimétrique optimale 
actuellement dans le domaine des algorithmes analytiques (110). Bragg et col. ont réalisé des 
évaluations pour 72 plans différents entre les modèles PBC et AAA pour conclure à des écarts 
contenus dans 3% et 3,5 mm avec le modèle AAA (11).  
Vanderstraeten et col. ont appuyé leur étude comparative par une évaluation statistique très 
sophistiquée qui permet de prendre en compte des points de dose ou des valeurs de HDV et 
afficher les avantages et inconvénients des algorithmes entre eux (111).  
Carasco et col. ont effectué des comparaisons entre quatre algorithmes avec les méthodes 
Batho, Modified Batho, Equivalent RTA, pencil beam, convolution superposition, Colapsed 
cone et MC-Penelope. Ils ont effectué des mesures ponctuelles et par film. Il ressort que les 
méthodes basées sur les Kernels calculés à base de mesures dans l’eau surestiment la dose 
dans les tissus de faible densité car ils prennent en compte l’augmentation de la transmission 
mais pas la diminution des interactions (15).  
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Knoos et col. 2006 comparent huit modèles provenant de cinq systèmes commercialisés avec 
une simulation Monte Carlo, sur quatre localisations dont le poumon. Ils mettent clairement 
en évidence la séparation entre les modèles qui prennent ou pas en compte les variations du 
parcours latéral des électrons. Ils concluent aussi que les modèles analytiques les plus 
avancés, comparés avec une simulation Monte Carlo, font apparaître des différences sur la 
dose de plusieurs pourcents (60). 
Tant que l’on reste sur des configurations en milieu homogène, il est possible d’obtenir des 
corrélations importantes entre le calcul et la mesure. Les écarts les plus importants sont 
rencontrés soit à l’entrée des faisceaux soit en présence de zones de faibles ou fortes densités. 
Jones et co. ont étudié le rapport entre la dose dans l’eau et la dose dans des milieux de 
densités plus faibles (Dose Perturbation Factor DPF) en fonction de la dimension des 
faisceaux (54). La figure II-25 montre, pour deux qualités de faisceaux, la variation 
importante pour les petites dimensions. La simulation dosimétrique de ces conditions avec 
manque d’équilibre électronique est souvent difficile pour les modèles analytiques et 
notamment avec la modulation d’intensité qui fait appel à des segments inférieurs au 
centimètre. 
 
 
 
Figure II-25 : Rapport entre la dose dans l’eau et la dose dans des milieux de densités plus 
faibles (Dose Perturbation Factor DPF) en fonction de la dimension des faisceaux (54). 
 
Les faisceaux de petites dimensions et les faibles densités sont les conditions qui sollicitent le 
plus les modèles analytiques. Arnfield et col. ont comparé plusieurs algorithmes par rapport à 
des mesures par TLD et mettent en évidence des écarts de plusieurs dizaines de pourcents en 
présence d’hétérogénéités de faible densité (6).  
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Les versions logicielles comportant des modifications des algorithmes de calcul sont 
actuellement quasi annuelles. Il est ainsi difficile d’effectuer un recensement exhaustif qui 
nécessite, au moins, d’explorer les manuels d’utilisations. On peut classer les algorithmes 
actuellement utilisés pour des dosimétries tridimensionnelles en deux Types : 
 Type a) : Modèles primaires basés sur une méthode corrective après un calcul en 
milieu homogène. Un calcul est effectué sur la longueur de parcours équivalent pour les 
corrections d’hétérogénéités. Le parcours des électrons n’est pas modélisé dans les directions 
autres que celle du rayonnement primaire. L’influence des variations de densités n’est 
modélisée que dans une seule dimension, dans la direction du rayonnement primaire. 
Type b) : Modèles, dits avancés, qui prennent en compte le transport des électrons 
secondaires et des photons secondaires dans toutes les directions. L’influence des variations 
de densités est prise en compte dans les trois dimensions avec un nombre de directions 
variable. 
 
La simulation Monte Carlo fait l’objet de nombreux travaux dans le monde qui convergent 
vers la nécessité de disposer d’un temps de calcul acceptable combiné avec une statistique de 
calcul suffisante (38). Dans le même temps, les processeurs informatiques évoluent de façon 
extraordinaire en favorisant une éventuelle viabilité de la simulation Monte Carlo dans les 
systèmes de planifications. Il serait déjà souhaitable de disposer de modules intégrés, même 
nécessitant un temps de calcul important, pour des travaux d’évaluations de cette nature. On 
peut, théoriquement utiliser les codes publiés mais il faut se rendre à l’évidence, le temps 
nécessaire à une bonne configuration et aux évaluations elles mêmes est faiblement disponible 
dans les services français.  
 
II-4-3.  Incertitude sur la calibration en Unités Hounsfield 
 
L’échelle d’Unités Hounsfield  est une transformation linéaire des mesures des coefficients 
d’atténuation linéique dans laquelle, la densité de l’eau distillée, à la température et la 
pression standard (20°C et 1013 HPa), est définie égale à O UH. De même, la densité de l’air 
dans ces conditions de température et pression est définie égale à -1000 UH. 
Pour un matériau X ayant un coefficient d’atténuation linéique égal à µx, la valeur UH 
correspondante est donnée par :  
U H = ( ( µx - µH2O ) /  (µH2O - µair )) x 1000 
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µH2O et µair sont respectivement les coefficients d’atténuation linéique de l’eau et de l’air dans 
les conditions standard de température et de pression.  
Une Unité Hounsfield représente une variation de 0,1% de la différence entre les coefficients 
d’atténuation de l’eau et de l’air, ou approximativement 0,1% du coefficient d’atténuation de 
l’eau puisque celui de l’air est quasi nul. 
Lors d’une acquisition tomodensitométrique (énergie des rayons X de l’ordre de 50 keV), 
l’atténuation des rayons X est essentiellement du à l’effet photoélectrique et la diffusion 
Compton. Les facteurs qui influencent l’atténuation sont la densité du matériau et le nombre 
atomique donc la densité électronique et la densité massique. Avec des tensions autour de 120 
à 140 KV, qui sont des tensions communément utilisées en radiologie, l’atténuation est 
principalement due à la diffusion Compton qui dépend de la densité électronique du matériau.  
Les logiciels de planification dosimétrique utilisent les matrices d’images sous forme de 
matrices de densités électroniques. Dans la phase de configuration, il est nécessaire de 
renseigner de la relation entre les unités Hounsfield et la densité électronique des tissus et 
matériaux  rencontrés. Le tableau II-3 présente la composition atomique et la densité 
massique de l’eau, de l’os cortical et du poumon. 
 
 
 
Tableau II-3 : Densité massique et composition atomique des tissus selon l’ICRU 44 
[International Commission on Radiation Units and Measurements, 1989] 
 
Nous disposons, pour cela, de fantômes spéciaux dédiés à la création de cette relation entre les 
unités Hounsfield et les densités électroniques. Un grand cylindre de matériaux équivalent à 
l’eau de 33cm de diamètre est perforé pour insérer des petits cylindres de 2,8 cm de diamètre 
et de 7 cm de long constitués de différents matériaux (cf. figure II-26). La densité électronique 
de chacun de ces cylindres est connue, fournie par le fabricant. L’ensemble des cylindres 
disponible permet de constituer une courbe de – 1000 UH à 1200 UH. Ces valeurs 
correspondent aux densités électroniques de 0 à 1,7. 
Afin de limiter l’influence des fortes densités sur les cylindres de densités faibles, nous 
réalisons deux acquisitions dont l’une ne comporte pas ces fortes densités. L’acquisition est 
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réalisée dans les mêmes conditions que les acquisitions d’images des patients. L’épaisseur de 
coupe est de 2,5 mm et le réglage du tube en tension et courant de 120kV et 440 mA 
    
 
   
Figure II-26 : Fantôme dédié à la mesure des densités électronique et son image 
tomodensitométrique. 
L’application d’une valeur de densité électronique s’effectue en sélectionnant une région 
d’intérêt cf. figure II-27).  
 
Figure II-27 : Région d’intérêt dans laquelle sont recueillies des valeurs Unités Hounsfield. 
Cependant, si l’on explore l’image de chaque cylindre à l’aide d’un outil ponctuel, indicateur 
du nombre d’Unités Hounsfield sur un pixel, on constate des variations pouvant atteindre 40 
UH. La dimension de la région d’intérêt n’occupe que les deux tiers de l’image de chaque 
cylindre afin de ne pas prendre en compte les bords de ces images. Les valeurs retenues pour 
créer la relation densité électronique - Unités Hounsfield de référence sont les valeurs 
moyennes. 
 
Il se pose la question de l’influence des variations potentielles d’une relation Unités 
Hounsfield-densité électronique sur le calcul des distributions de doses. Des erreurs de 10% 
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en 6 et 15 MV et 30% en 18 MV ont été rapportées dues à une mauvaise conversion [19]. La 
plupart des conversions ignorent la dépendance entre l’interaction des particules avec le 
matériau. Plus le numéro atomique est élevé et plus l’erreur peut être importante  
A l’aide de notre scanner, Lightspeed/GE, nous avons étudié l’influence de telles variations en 
créant deux courbes supplémentaires en ajoutant et soustrayant 40 UH à la valeur moyenne 
choisie. 
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Les valeurs des trois courbes sont présentées dans le tableau II-4: 
 
Densité 
électronique Moyenne HU Moyenne HU+40 HU Moyenne HU-40 HU 
0,292 -713,43 -673,43 -753,43 
0,438 -497,55 -457,55 -537,55 
0,895 -101,17 -61,17 -141,17 
0,945 -85,7 -45,7 -125,7 
0,98 -22,05 17,95 -62,05 
1,02 10,6 50,6 -29,4 
1 9,41 49,41 -30,59 
1,039 25,27 65,27 -14,73 
1,05 94,99 134,99 54,99 
1,083 59,79 99,79 19,79 
1,116 107,97 147,97 67,97 
1,147 137,84 177,84 97,84 
1,142 174,14 214,14 134,14 
1,099 230,38 270,38 190,38 
1,081 234,52 274,52 194,52 
1,285 458,27 498,27 418,27 
1,473 798,2 838,2 758,2 
1,707 1192,05 1232,05 1152,05 
 
Tableau II-4 : Valeurs de Unités Hounsfield et + et – 40 UH 
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Figure II-28 : Courbe Unités Hounsfield – densités électroniques et les courbes avec l’ajout et 
la soustraction de 40 UH en chaque point. 
 
Afin d’illustrer cette variation de + ou – 40 UH, la courbe attachée à l’acquisition scanner 
d’un cas clinique de radiothérapie du poumon a été modifiée deux fois (cf. figure II-28). 
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Les écarts dosimétriques affichés dans le tableau II-5 sont exprimés en pourcentage du 
nombre d’UM par Gy.  
 
 POD ANT ANTW AOG LATG POG LATGW 
Courbe 
UH+40 -0,81 -0,45 -0,48 -0,39 -0,83 -0,97 -0,85 
Courbe  
UH-40 0,63 0,33 0,29 0,15 0,64 0,78 0,65 
 
Tableau II-5 : Ecarts en % des UM/Gy obtenus par chaque faisceau par rapport à la courbe 
HU-Densité de référence. 
 
L’influence sur une dosimétrie est ainsi très faible. Cette différence de 40 UH est un bon 
indicateur lorsque l’on effectue des acquisitions du fantôme RMI périodiques dans le cadre 
d’un programme d’assurance qualité. 
Sur la durée de l’étude, le scanner du service a été renouvelé. Les deux équipements sont de la 
même marque  GEMS et de type Lightspeed  RT4 puis RT16. 
Afin d’assurer une homogénéité des acquisitions de fantômes sur les deux scanners, une 
comparaison des courbes Densité électronique-Unités Hounsfield a été effectuée (cf. figure II-
29). 
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Figure II-29 : Relation UH-densités électroniques des acquisitions tomodensitométriques de 
deux scanners RT4 (courbe bleue) et RT16 (courbe rose). 
 
L’amplitude des variations présente une moyenne de 16 HU avec un écart type de 4,6. Ce 
changement de scanner n’influence donc pas les mesures et les comparaisons. 
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Pour compléter la conversion entre les Unités Hounsfield et la densité électronique il convient 
de donner des valeurs correspondant aux plus fortes densités rencontrées dans les acquisitions 
tomodensitométriques. Toutes les prothèses métalliques entraînent des artéfacts qui perturbent 
les images au point de générer des zones de faibles densités au contact des volumes denses. Il 
est ainsi difficile de réaliser une bonne conversion mais il convient de cependant d’attribuer 
aux zones les plus denses des valeurs correspondant à des matériaux métalliques. 
La correspondance densité électronique /UH est respectivement pour l’Aluminium et l’acier 
de 2,8/2830 et 7,9/3095. 
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CHAPITRE  3  
ADEQUATION ENTRE LE CALCUL ET LA MESURE  
 
Valider dosimétriquement une irradiation, c’est mieux comprendre les phénomènes qui 
influencent les très nombreuses configurations anatomiques et balistiques. Cela implique de 
réaliser des tests  sélectifs mettant en évidence, à chaque fois, un élément isolé. Cependant, il 
est inexorable de conduire les investigations jusqu’à la comparaison entre un calcul 
informatique et une mesure directe soit dans un fantôme soit in vivo. 
Valider le calcul c’est valider un ensemble d’éléments techniques et informatiques tous liés à 
l’utilisation d’une version d’un algorithme de calcul. 
A l’intérieur d’un service de radiothérapie, cette validation du logiciel de calcul s’insère dans 
une procédure d’assurance qualité qui, elle, intègre tous les éléments associés (135). Par 
exemple, une version qui modifierait les outils de contours des volumes, nécessiterait de 
reprendre aussi des tests incluant la validation du calcul. Les travaux dosimétriques mis en 
œuvres sont cependant très différents en fonction des spécificités annoncées du logiciel 
fourni. Si on dispose d’un logiciel de première génération, il reste très important de réaliser 
des mesures de validations dosimétriques simples et sophistiquées même si on est d’avance 
convaincu des imperfections. La connaissance des écarts est aussi importante que la 
connaissance des bonnes corrélations. 
Avant de réaliser des mesures dans les fantômes anthropomorphiques et de les comparer au 
calcul il est possible d’effectuer des tests directement sur l’ordinateur de planification à l’aide 
de fantômes virtuels aux caractéristiques définies. 
Deux tests publiés ont été choisis car ils sont complémentaires. L’un (CANEVA), concerne le 
calcul dans la direction du faisceau et l’autre (TSIAKALOS), dans le plan perpendiculaire. 
 
III-1.  Test CANEVA 
 
Sandra CANEVA a établi des tests simples permettant d’évaluer rapidement la qualité de la 
modélisation d’un algorithme de calcul (13, 14). Un des tests concerne la prise en compte du 
manque d’équilibre électronique dans la direction de la profondeur.  
Le test se focalise sur les couches proches d’une interface entre un matériau équivalent à l’eau 
et un volume d’air. Il est favorisé par l’utilisation d’un faisceau carré de seulement cinq 
centimètre de côté.  
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Figure III-1 : Test comparant une irradiation en milieu homogène avec une configuration 
contenant une interface d’air. 
 
Des valeurs expérimentales s’appuyant sur des mesures par chambres plates ( PTW 23342 et 
NACP01) et une validation par un calcul Monte Carlo, constituent la base de comparaison 
avec les calculs d’un système en test. 
La zone de mesure est située au-delà de 10 cm de matériau afin d’éliminer toute influence de 
la contamination provenant de l’accélérateur. Un rapport est effectué entre des mesures à la 
même distance de la source, sous la même quantité de matériau équivalent à l’eau mais en 
présence d’une cavité d’air pour l’une des configurations (cf. figure III-1). Un important 
intérêt du test est s’appuyer sur un indice de qualité d’un faisceau de photons X sans dépendre 
du type d’accélérateur. 
Un facteur de correction CF est défini comme le rapport à la même distance entre la mesure 
réalisée avec la configuration contenant la cavité d’air et celle avec la configuration de 
référence. 
CF=Dcavité d’air(d)/Dréférence   
Dans ce travail d’évaluation dosimétrique, il était intéressant d’effectuer ce test pour les 
faisceaux de photons X utilisés de 6MV, 8MV et 18 MV correspondants aux indices de 
qualité 0.66, 0,70 et 0,775. 
Les résultats des mesures expérimentales sont disponibles dans les tableaux III-1, III-2 et III-
3. Cependant, les données de chaque profondeur peuvent être calculées par une formule de 
régression linéaire issue des valeurs expérimentales publiées (cf. figure III-2).  
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Figure III-2 : Relations entre le facteur de correction CF et l’indice de qualité QI pour les 
différentes profondeurs proposées. 
 
 III-1-1. Test appliqué à un faisceau de qualité X6 MV 
 
Les calculs sont effectués à l’aide du système Eclipse Version 8.0 modèle de calcul AAA 8.0. 
 
X 6 MV 
 IQ = 0,66  
    
d (cm) Dcavité d’air Dréférence CF Y = a – b x IQ CF Caneva 
0 129,3 176,2 0,73 Y=0,28-0,02xIQ 0,27 
1,5 134,7 174,6 0,77 Y=1,36-1,23xIQ 0,55 
2 137,2 174,2 0,79 Y=1,53-1,41xIQ 0,60 
4 146,1 172,5 0,85 Y=1,79-1,59xIQ 0,74 
5 148,8 171,8 0,87 Y=1,84-1,60xIQ 0,78 
6 151,7 171,1 0,89 Y=1,78-1,47xIQ  
10 154,5 166,6 0,93   
20 150,3 156,9 0,96   
30 142,8 147,7 0,97   
50 129,5 131,1 0,99 Y=0,88+0,11xIQ 0,95 
 
Tableau III-1 : Calculs de CF avec le faisceau de rayons X de 6 MV. 
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Figure III-3 : Comparaison des CF calculés et des CF publiés (13) pour la qualité X6 MV 
 
Les figures III-3, III-4, et III-5 des trois faisceaux de rayons X de 6 MV,  8 MV et 18 MV 
présentent, chaque fois, deux graphiques, l’un comparant les calculs avec et sans la cavité 
d’air et l’autre les facteurs de corrections calculés et publiés. 
  
III-1-2. Test appliqué à un faisceau de qualité X8 MV 
 
X 8 MV 
IQ =0,7   
   
d (cm) Dcavité d’air Dréférence CF Y = a – b x IQ CF Caneva 
0 143,4 184,9 0,78 Y=0,28-0,02xIQ 0,27 
1,5 147,9 183,4 0,81 Y=1,36-1,23xIQ 0,5 
2 149,5 182,9 0,82 Y=1,53-1,41xIQ 0,54 
4 154,8 181,3 0,85 Y=1,79-1,59xIQ 0,68 
5 157,2 180,5 0,87 Y=1,84-1,60xIQ 0,72 
6 158,6 179,7 0,88 Y=1,78-1,47xIQ  
10 161,6 175,6 0,92   
20 159,4 166,2 0,96   
30 152,8 157,4 0,97   
50 139,8 141,2 0,99 Y=0,88+0,11xIQ 0,96 
 
Tableau III-2 : Calculs de CF avec le faisceau de rayons X de 8 MV. 
(
  (cm) 
(cm) 
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Figure III-4 : Comparaison des CF calculés et des CF publiés (13) pour la qualité X8 MV 
 
 III-1-3. Test appliqué à un faisceau de qualité X18 MV 
 
 
X 18 MV 
IQ =0,775  
    
d (cm) Dcavité d’air Dréférence CF Y = a – b x IQ CF Caneva 
0 176,4 207,5 0,85 Y=0,28-0,02xIQ 0,26 
1,5 178,8 206,1 0,87 Y=1,36-1,23xIQ 0,40 
2 179,7 205,7 0,87 Y=1,53-1,41xIQ 0,44 
4 182 204 0,89 Y=1,79-1,59xIQ 0,56 
5 182,8 203,2 0,90 Y=1,84-1,60xIQ 0,60 
6 183,2 202,4 0,91 Y=1,78-1,47xIQ  
10 183,4 198,8 0,92   
20 181,1 190,1 0,95   
30 176,1 181,9 0,97   
50 164,4 166,4 0,99 Y=0,88+0,11xIQ 0,96 
 
Tableau  III-3 : Calculs de CF avec le faisceau de rayons X de 18 MV 
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Figure III-5 : Comparaison des CF calculés et des CF publiés (13) pour la qualité X18 MV 
 
(cm) (cm) 
(cm) (cm) 
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On constate, avec les trois énergies, que les mesures expérimentales réalisées par Sandra 
CANEVA ne sont pas identiques aux calculs proposés par l’algorithme. Ces valeurs 
expérimentales peuvent être retrouvées dans l’étude de Klein et col. 1993 (58). 
Le calcul de la dose à la surface après la cavité d’air est supérieur à ce qu’il devrait être. Pour 
les qualités 6, 8 et 18 MV, cette surestimation est respectivement de  15%, 15% et11% pour 
une profondeur de 5 cm. La présence de la cavité d’air est prise en compte mais 
insuffisamment.  
Martens et col. simulent de telles configurations sur fantômes avec des mesures par films 
radiochromiques et mettent en évidence que l’augmentation du parcours latéral des électrons 
dans l’air diminue la contribution dans les premiers millimètres en profondeur (67). Li et col. 
apportent des explications supplémentaires en mettant notamment en évidence la variation du 
spectre d’énergie des photons et des électrons secondaires du fait de la présence d’une cavité 
d’air (62).  
Le calcul effectué dans cette configuration dépend du modèle de calcul mais aussi des 
mesures et de la modélisation réalisées dans le service. Le modèle de calcul AAA utilisé est 
identifié comme présentant des difficultés à reproduire cette zone de re-buildup de façons 
variables suivant les configurations de fantômes, de cavités et de dimensions de champ (101, 
110).  
Les mesures de base effectuées dans le fantôme d’eau, pour l’entrée des données dans la 
configuration du logiciel de calcul Eclipse ont été obtenues à l’aide d’un semi-conducteur. 
Ainsi, la mesure devrait être faiblement affectée aux très faibles profondeurs. 
Concernant la modélisation, elle peut aisément être responsable d’une partie de ces 
différences observées. Dès le choix du spectre d’énergie, les calculs en surface sont 
conditionnés. La modélisation de la zone de mise en équilibre électronique génère d’emblée  
des écarts que les physiciens acceptent quand ils considèrent qu’ils ont obtenu un résultat 
optimal ou acceptable.  
Le système Eclipse offrant la possibilité des mêmes faisceaux modélisés avec un modèle 
moins évolué basé sur la méthode Pencil Beam et la correction Batho, il était intéressant de 
visualiser le même test. 
La figure III-6 affiche la comparaison, pour la qualité X8 MV, des résultats du test CANEVA 
avec les deux modèles de calcul. On constate aisément que le modèle de calcul basé sur la 
méthode Pencil Beam reproduit mal les zones comportant des cavités d’air. 
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Figure III-6 : Comparaison des calculs pour les algorithmes Pencil Beam et AAA. 
 
Shahine et col. ont effectué une évaluation similaire en faisant varier la dimension du 
faisceau, la largeur de la cavité et la profondeur après l’interface qui montre que les 
algorithmes ne prenant pas en compte les variations du  parcours latéral des électrons ne 
peuvent pas reproduire cette zone de mise en équilibre électronique et ce, sur plusieurs 
centimètres pour les petits faisceaux (95). 
Comme dans beaucoup de configurations complexes, la simulation Monte Carlo permet 
d’obtenir une meilleure reproduction de la réalité (67). 
 
III-2. Test TSIAKALOS. 
 
Miltiadis TSIAKALOS a établi un test à réaliser à l’aide du programme de calcul inclus dans 
le système de planification afin d’évaluer la capacité de l’algorithme à reproduire 
l’élargissement de la pénombre en milieu de faible densité (108). 
La figure III-7 décrit le fantôme cubique de 30 cm² et de 14 cm d’épaisseur. Une 
hétérogénéité de 28 cm² et d’épaisseur 10 cm est insérée entre deux zones de densité = 1 et 
d’épaisseur 2 cm. La densité du volume simulant le parenchyme pulmonaire est fixée à 0,292.  
Cette densité électronique correspond à 713 Unités Hounsfield dans la calibration de notre 
scanner.  
(cm) (cm) 
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Figure III-7 : Schéma de la configuration virtuelle du test. 
 
Un faisceau vertical est centré sur le centre du fantôme à la distance DSA = 100 cm. 
Trois dimensions de champ sont étudiées : 5x5, 10x10 et 25x10. Le calcul est effectué en 
normalisant la dose à l’isocentre. Les données recueillies sont la pénombre d’une part, définie 
par la distance entre les valeurs 20% et 80% du profil perpendiculaire au faisceau, et la marge 
d’autre part, définie par la distance entre les valeurs 10% et 90% du même profil.  
Une résolution de 1 mm est utilisée pour le calcul en focalisant une région d’intérêt sur le 
bord du faisceau. Les trois qualités de faisceau X6, X8 et X18 d’indices respectifs 0.66, 0.70 
et 0.775 sont étudiés. 
L’évaluation consiste à calculer un facteur de correction CF pour la pénombre et la marge et 
pour chaque dimension de champ et chaque énergie : 
Ce facteur de correction, CF, est le rapport de la mesure dans le fantôme en présence 
d’hétérogénéités sur la mesure dans un fantôme homogène de densité 1. 
Les valeurs calculées sont à comparer à des valeurs expérimentales du tableau III-4, vérifiées 
par une simulation Monte Carlo. 
2 cm 
2 cm 
10 cm 
30 cm 
Profil 
Densité poumon 
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 5 x 5 10 x 10 25 x 10 
IQ Pénombre (cm) Marge (cm) Pénombre (cm) Marge (cm) Pénombre (cm) Marge (cm) 
0.620 1.161 1.197 1.107 1.234 1.084 1.136 
0.667 1.387 1.568 1.405 1.626 1.036 1.571 
0.667 (MC) 1.420 1.440 1.345 1.620   
0.683 1.343 1.476 1.390 1.620 1.397 1.747 
0 .755(MC) 1.855 1.800 2.05 2.09   
0.765 1.826 1.670 1.938 2.158 1.991 2.267 
0.794 (MC) 1.890 1.580 2.150 2.190   
0.794 2.033 1.657 2.283 2.362 2.096 2.208 
 
Tableau  III-4 : Valeurs expérimentales et Monte-Carlo (MC) de pénombre et marges issues 
de l’étude de Tsiakalos. 
 
Afin de faciliter la comparaison et de pouvoir déterminer les valeurs correspondant à des 
Indices de Qualité différents, la formule suivante est proposée par Tsiakalos, où les 
paramètres a et b sont décrits dans le tableau  III-5. 
 
CF = a x IQ – b 
 
 Pénombre  Marge  
 a b a b 
5 x 5 4.82 1.84 3.34 0.79 
10 x 10 6.39 2.86 5.50 2.09 
25 x 10 6.15 2.77 6.32 2.68 
Tableau III-5 : paramètres de formulations de CF en fonction de l’indice de qualité. 
 
 III-2-1. Calculs des valeurs de pénombres et marges 
 
Les calculs présentés dans le tableau III-6 sont réalisés à l’aide de l’algorithme Eclipse 
Version 8.0 et le modèle de calcul AAA version 8.0. 
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5 x 5 
  Pénombre mm Marge mm  
IQ d=1 d=0,292 d=1 d=0,292 
0.66 5,3 7,7 7,9 15,7 
0.70 5,5 8,6 9 17 
0.775 6,3 8,6 11,3 17,5 
 
 
10 x 10 
  Pénombre mm Marge mm 
IQ d=1 d=0,292 d=1 d=0,292 
0.66 5,4 8,2 10 16,1 
0.70 6,4 9,4 11,4 19,8 
0.775 6,5 9,7 13,4 21,9 
 
 
25 x 10 
IQ Pénombre mm Marge mm 
  d=1 d=0,292 d=1 d=0,292 
0.66 5,7 8,2 10,9 15,7 
0.70 6,1 9,2 14,8 20,5 
0.775 6,5 10,1 12,8 23,1 
 
 
Tableau III-6 : Résultats des calculs avec les trois énergies photons. 
 
Le tableau III-7 est obtenu en utilisant la formule proposée par Tsiakalos, en l’appliquant aux 
indices de qualités des faisceaux étudiés. 
 5 x 5 10 x 10 25 x 10 
IQ Pénombre Marge Pénombre Marge Pénombre Marge 
0.66 1,45 1,99 1,52 1,61 1,44 1,44 
0.70 1,56 1,89 1,47 1,74 1,51 1,39 
0.775 1,37 1,55 1,49 1,63 1,55 1,80 
 
Tableau III- 7 : Calculs des valeurs de CF avec les trois qualités de faisceaux photons. 
 
La figure III-8 présente, pour des champs de dimension 5x5, 10x10 et 25x10, la comparaison 
entre le calcul réalisé avec le système ECLIPSE pour la pénombre PECL et la marge MECL ainsi 
que les
 
formules proposées par Tsiakalos, PTSI et MTSI. 
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Figure III-8 : graphiques comparant les valeurs de pénombres et de marges entre le calcul et la 
mesure expérimentale pour les trois faisceaux proposés. 
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Ce test publié a l’intérêt de s’appuyer sur des valeurs expérimentales. La capacité d’un 
algorithme à reproduire la pénombre d’un faisceau en conditions d’hétérogénéités est 
fondamentale pour la planification des radiothérapies thoraciques. La comparaison entre les 
valeurs théoriques modélisées et les résultats de la planification montre des écarts. Les 
pénombres et les marges calculées par ECLIPSE et l’algorithme AAA sont différentes de 2% 
à 40% près aux valeurs calculées par Tsiakalos. Cette gamme importante ne permet pas de 
recueillir des indications précises sur l’origine de ces écarts. Globalement on observe une 
influence progressive avec l’indice de qualité pour des écarts sur la marge et la pénombre 
autour de 20% pour la qualité X18 MV. Pour le champ le plus petit, l’écart sur la marge est de 
40% ce qui nécessiterait une investigation pour, au moins, voir si la configuration pourrait en 
être la cause. Dans ce cas, un travail d’amélioration aurait un impact significatif sur de 
nombreuses dosimétries. 
  Pour juger de l’influence dosimétrique, il serait nécessaire  de simuler ces variations sur des 
cas cliniques dans les conditions les plus défavorables. Il est aussi possible de réaliser des 
comparaisons avec d’autres algorithmes.  
Le tableau III-8 présente des résultats obtenus avec d’autres algorithmes. La connaissance des 
écarts ne permet cependant pas de quantifier les conséquences sur des planifications de 
radiothérapie mais indique qu’une part d’incertitude réside déjà dans le calcul de base. 
 
Tableau III-8 : Valeurs exemples publiées de plusieurs algorithmes (108). 
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Une étude similaire fait état de différences entre 3 modèles de calcul de 3 à 7 mm pour la 
pénombre et de 5 à 9 mm pour la marge avec la qualité X8MV. Ces valeurs augmentent de 8 à 
10 mm et 10 à 14 mm pour le X18 MV (35).  Des mesures de pénombre, effectuées à l’aide 
de la dosimétrie par film, pour un faisceau de dimension plus petite 2x2 montrent une bonne 
corrélation du modèle AAA confirmée par un calcul Monte Carlo (36). 
Le modèle AAA utilisant une méthode évoluée pour prendre en compte, de façon 
Anisotropique le rayonnement diffusé dans les tissus, il sera effectivement utile d’effectuer 
des investigations pour évaluer les défauts de la configuration de l’algorithme. 
 
III-3. Test interface 
 
Les simulations de reproduction de la pénombre d’un faisceau font appel aux phénomènes 
physiques d’interaction avec des milieux de densités différentes. Des mesures par chambre 
d’ionisation sur une interface mettent en évidence les sous-dosages dus au manque d’équilibre 
électronique (52). Or, la planification d’un traitement s’effectue avec une action sur la 
pondération des faisceaux et leur normalisation. Le fait d’accepter, à l’intérieur d’un volume 
cible que la dose soit supérieure à la dose prescrite entraîne des choix de gradients de doses 
plus complexes qu’un test simple. 
Le test illustré figure III-9 comprend un cube divisé en deux parties de densité 1 et 0,2. Un 
faisceau vertical centré sur l’interface comporte les dimensions suivantes : 
* 8 cm de longueur (sens T-P) 
* 4 cm dans la partie de densité = 1 
* dimensions variables dans la partie de densité = 0,2 
Un calcul est effectué avec comme contrainte, une normalisation à 2 cm du bord de l’interface 
dans la zone de densité = 1. La valeur  a  correspond à la distance entre l’interface et la 
position de la dose 100%. 
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Figure III-9 : Schéma de principe de l’interface simulé dans le logiciel Eclipse. 
 
La figure III-10 regroupe, pour les deux qualités de faisceaux X 6 MV et X 18 MV, les 
calculs effectués avec une marge tous les 0,5 cm dans la zone de faible densité. 
On constate qu’il serait nécessaire, dans des conditions habituelles avec normalisation, de 
créer des marges d’au moins 1,5 cm en X6 MV pour couvrir complètement un volume cible 
en contact avec une interface. L’utilisation de qualités de faisceaux importantes entraîne, dans 
les conditions de cette simulation, des marges multi-centimétriques. 
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Figure III-10 : Marges calculés pour deux énergies photons. 
 
Ce test n’a comme objectif que d’émettre une indication de ce qui serait théoriquement 
nécessaire pour obtenir une couverture totale d’un volume cible. Miller et col. 1998 ont 
effectué des évaluations par film et confirment cet étalement entre 1, 5 cm et 2,5 cm pour des 
qualités de faisceaux entre 6 et 18 MV (72). Osei et col. trouvent, pour une configuration à 
deux faisceaux opposés, 2, 2.5 et 3 cm de marge pour les qualités 6, 10 et 18 MV. Ils 
a 
densité=1 
densité=0,2 
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établissent que ces marges dépendent de l’énergie des photons incidents, de la densité du 
milieu mais aussi de la profondeur de mesure et de la taille du faisceau (83).  Dans des 
conditions extrêmes avec de l’air et non pas un matériau de densité proche du poumon, Prasad 
et col. évaluent une perte de dose de 10% dans la zone de l’interface pour une marge de 2 cm 
en X6 MV (88). 
Pour connaître toutes les valeurs des conditions cliniques il faudrait faire varier toutes les 
dimensions du faisceau. Il n’est pas nécessaire d’effectuer ce travail exhaustif car les 
conditions de traitement s’effectuent avec l’influence croisée de plusieurs faisceaux traversant 
des épaisseurs et des densités très variables (1). 
Les simulations, ci après réalisées sur fantômes anthropomorphiques, ont ainsi pour avantage 
d’approcher la réalité de ce qui est calculé et réellement délivré dans les tissus thoraciques. 
 
III-4. Mesures dosimétriques sur fantômes anthropomorphiques 
 
Le travail central de cette étude a consisté à réaliser des plans de traitements et les irradiations 
correspondantes dans des fantômes anthropomorphiques. Le choix d’une validation proche 
des conditions cliniques, c'est-à-dire sur des plans de traitements à plusieurs faisceaux,  est 
justifié par l’évidence d’une combinaison des variations dosimétriques d’un faisceau par 
rapport à un autre et ce d’autant que les faibles densités créent des gradients importants (1). 
White montre déjà une différence sur la pénombre de l’irradiation entre un faisceau unique et 
deux faisceaux opposés (117). Ann Van Esch et col. ont évalué le modèle AAA avec de très 
nombreuses mesures et même avec un fantôme anthropomorphique mais sans aller jusqu’à la 
simulation de ce qui est pratiqué quotidiennement (110). 
Vingt neuf configurations ont été simulées puis analysées pour explorer les différentes 
situations cliniques en radiothérapie thoracique. 
 Il n’est pas pensable d’effectuer une analyse sur fantôme de toutes les formes de tumeurs et 
volumes cibles rencontrées dans la radiothérapie du poumon. En effet, chaque patient a une 
configuration tumorale particulière qui ne peut jamais se retrouver de façon identique chez 
une autre personne.  
Dans la radiothérapie d’un organe tel que la prostate, le pancréas ou une glande salivaire, il 
est possible de simuler quelques plans qui couvriraient toutes les configurations connues. 
Dans le cadre du cancer du poumon, les volumes et les extensions ganglionnaires décrivent 
des formes complexes toujours personnalisées.  Les choix ont été orientés à la fois pour 
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retrouver trois types très différents de localisations et favoriser les aspects dosimériques qui 
sont aussi très différents du point de vue contributions du rayonnement diffusé. 
 
III-4-1. Volumes cibles   
 
Volume tumeur isolée : 
La plupart des patients opérables bénéficient, lorsqu’ils ont une petite tumeur isolée dans le 
poumon,  d’une chirurgie définitive. Cependant,  ceux, pour qui des contre-indications 
existent,  doivent absolument recevoir une irradiation ciblée.  
Actuellement, beaucoup de publications concernent les tumeurs de petites dimensions isolées 
dans le parenchyme pulmonaire car l’avènement de la radiothérapie guidée par l’image offre 
des possibilités de visualiser et de synchroniser leurs positions.  
L’irradiation d’une tumeur entourée de tissus de faible densité est, du point de vue 
dosimétrique, une des situations les plus compliquées. Le choix de l’énergie des photons X 
doit se faire entre la nécessité de traverser des épaisseurs importantes et le souhait de limiter 
les sous-dosages à la surface de la tumeur. Ce choix peut devenir compliqué si le logiciel de 
simulation dosimétrique utilise un modèle de calcul imprécis pour la prise en compte des 
milieux de faibles densités (126). 
 
Volume tumeur costale : 
Les localisations costales sont soit des tumeurs osseuses, soit issues de la plèvre. De 
nombreux patients subissent les méfaits de l’amiante en développant des tumeurs de la plèvre 
avec une extension plus ou moins importante à l’intérieur du grill costal. Le choix de cette 
localisation est dû à sa particularité topographique. Le volume a une partie en contact avec le 
parenchyme pulmonaire et une partie dans la paroi thoracique dont l’épaisseur n’est pas 
importante. Ainsi l’irradiation est rendue compliquée du point de vue physique car elle subit 
le manque d’équilibre électronique dans les tissus de faible densité et a peu de rayonnement 
diffusé provenant de la paroi. De toute évidence il n’est pas nécessaire, dans ces 
configurations, d’utiliser des faisceaux de rayons X d’index de qualité supérieur à 0,7 car les 
incidences des faisceaux ne traversent pas des épaisseurs importantes. 
 
Volume tumeur bronchique : 
La tumeur bronchique est la localisation la plus fréquemment rencontrée dans le cadre des 
cancers du poumon. Très souvent, la tumeur se situe sur une bronche et envahit, par continuité 
des zones ganglionnaires médiastinales. Les volumes rencontrés sont extrêmement variable 
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comme les formes et les extensions. Il est possible d’irradier une tumeur bronchique d’un lobe 
moyen et de devoir englober une continuité jusqu’aux ganglions sus-claviculaires. Pour 
réaliser un test de validation dosimétrique de ce type de localisation, il suffit d’avoir un 
volume qui pénètre dans le poumon et de dessiner suffisamment de volume à l’intérieur de la 
zone médiastinale. Le but est d’avoir du rayonnement diffusé provenant de la zone 
médiastinale représentatif des conditions rencontrées et de créer une interface 
tridimensionnelle entre la tumeur et le matériau simulant le poumon. 
 
III-4-2  Images des fantômes et volumes. 
 
Les fantômes, aussi rigides soient-ils sont constitués de matériaux plastiques sensibles à la 
température. Leur déformation est visible lorsqu’ils sont entreposés sans compression. 
Des systèmes de serrage mécanique sont utilisés pour comprimer les différentes parties entre 
elles. Il est nécessaire de maintenir ce serrage au moins 48 heures. La dosimétrie par film peut 
grandement être affectée par un défaut de compression. Des zones d’air en contact avec le 
film entrainent inévitablement des variations dosimétriques. La figure III-11 montre un 
fantôme contenant un film et comprimé par un serrage mécanique. 
 
 
 
Figure III-11 : Les fantômes anthropomorphiques sont maintenus serrés mécaniquement.  
 
Les fantômes sont placés sur la table en carbone du scanner de simulation. L’alignement est 
obtenu à l’aide des traces médianes et latérales gravées par le fabricant qui sont alignées sur la 
projection lumineuse des lasers de centrage. 
Les acquisitions sont réalisées avec les paramètres habituels pour les traitements de 
radiothérapie. Les coupes sont de 2,5 mm d’épaisseur. La figure III-12 montre une coupe 
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transverse de chaque volume étudié et deux images tridimensionnelles des deux fantômes 
anthropomorphiques. 
 
 
  
 
 
Figure III-12 : Images transverses des types de volumes sur acquisitions 
tomodensitométriques et visualisation tridimensionnelle des deux fantômes 
anthropomorphiques 
 
 III-4-3  Densités des matériaux 
 
Dans le cadre du programme STIC RAR (soutien aux technologies innovantes coûteuses, 
Radiothérapie assistée par la respiration), des patients ont bénéficié de deux acquisitions 
scanner thoraciques, l’une en respiration libre et la seconde au cours de l’apnée en inspiration 
profonde. Le tableau III-9  présente les densités moyennes et écarts type en respiration libre et 
en apnée. Ces informations permettent d’orienter les expérimentations techniques. 
 
 Respiration libre Apnée en inspiration 
Densité moyenne (g/cm3) 0,256 0,195 
Ecart type 0,05 0,032 
 
Tableau III-9 : Densités moyennes et écart type de 36 acquisitions de chaque modalité  
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Hanley et col 1999 avaient réalisé le même recueil pour trouver respectivement 0,26 et 0,19. 
Le choix des matériaux utilisés dans les expérimentations a été réalisé au regard des valeurs  
d’Unités Hounsfield mesurées. Le liège est souvent utilisé avec des densités variables selon la 
fabrication. Sa densité électronique est évaluée à l’aide des valeurs Unités Hounsfield d’une 
acquisition scanner (83).  
La mousse polyuréthane a été choisie pour simuler une très faible densité et par la facilité 
d’utilisation technique. 
Le tableau III-10  permet de situer la gamme des densités de matériaux utilisés dans les 
fantômes par rapport aux densités des poumons rencontrées en respiration libre ou en apnée. 
 
HU -950 -900 -850 -800 -750 -700 
densités 0,05 0,1 0,15 0,2 0,25 0,3 
Patient RL       
Patient Apnée       
CIRS       
Liège       
Mousse polyuréthane       
 
Tableau III-10 : Unités Hounsfield des matériaux utilisés comparés aux densités des poumons 
en apnée et en respiration libre  
 
Cette méthode consistant à utiliser volontairement une très faible densité, uniquement 
rencontrée dans des conditions particulières d’emphysème ou d’inspiration forcée permet de 
visualiser les limites des algorithmes de calculs (37, 73, 79). 
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Le tableau III-11 présente les volumes mesurés sur les acquisitions tomodensitométriques de 
toutes les cibles créées. 
 
Fantôme Volume Volume cm3 Matériau poumon 
    
CIRS Transverse Tumeur isolée 28,6 CIRS 
 Tumeur isolée 26 Liège 
 Tumeur isolée 26,4 Mousse polyuréthane 
 Bronche 69,3 Mousse polyuréthane 
 Bronche 73,4 Liège 
CIRS Coronal Tumeur isolée 28 CIRS 
 Tumeur costale 23 CIRS 
    
 
Tableau III-11 : Récapitulatif des zones tumorales simulées  
 
 
III-4-4. Concept du PTV et de l’ITV 
 
L’ensemble des évaluations a été conduit en considérant le volume irradié comme étant fixe. 
L’objectif était de focaliser sur les aspects dosimétriques sans ajouter de paramètres variables. 
En effet, les marges d’erreurs de positionnement et de prise en compte des mouvements 
internes sont dépendantes des équipements, des localisations et des patients. Les marges 
établies sans la prise en compte des déplacements et des mouvements sont ainsi des marges 
minimum auxquelles il conviendrait d’appliquer les évaluations internes au service et 
spécifiques aux patients. 
Dans le cas où une synchronisation est réalisée en respiration libre à l’aide, par exemple, du 
système RPM/Varian, l’utilisation du logiciel d’acquisition scanner 4D/GE permet d’évaluer 
les marges de chaque patient. Cependant, il convient aussi, en appliquant cette méthode, 
d’évaluer les erreurs de positionnement. 
Considérons une tumeur de 3cm isolée dans le poumon dont l’irradiation nécessite 
l’application d’une marge de 1cm. La figure III-13 montre les conséquences dosimétriques de 
l’ajout d’une marge supplémentaire de 5mm. 
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Figure III-13 : Conséquences dosimétrique avec l’application d’une marge supplémentaire de 
5 mm. 
 
La simulation des déplacements est complexe mais il est possible d’établir des hypothèses 
cartésiennes pour donner une idée de l’application de marges et de leurs impacts 
dosimétriques. Witte et col. simulent l’influence de la taille du champ en respectant une dose 
minimum de 95% de la dose prescrite. La marge nécessaire est de 0,7 fois l’écart type de 
l’erreur aléatoire (120).  
Sur ce même cas, la sommation de plusieurs plans a été effectuée avec le déplacement de 
l’isocentre en gardant le nombre des unités moniteur fixes. Un plan identique centré a 
comporté la pondération 70% puis six plans pondérés à 5% ont été centrés avec l’isocentre 
déplacé de 5mm dans les six directions orthogonales. 
 
Chapitre 3 : ADEQUATION ENTRE LE CALCUL ET LA MESURE 
   
- 132 - 
 
 
 
Figure III-14 : Simulation de déplacements de 5mm dans les six directions orthogonales. 
 
Sur la base de cette statistique uniforme de déplacement dans toutes les directions, le fait 
d’appliquer une marge correspondant à une réalité quotidienne permet de maintenir 
l’irradiation prévue tel qu’illustré figure III-14. 
 
Toute statistique différente, orientée unilatéralement, ou tout déplacement supérieur à la 
marge prévue entraine inévitablement des variations de dose par rapport à la prescription. Les 
sous-dosages  attendus en cas de marges insuffisantes sont le plus souvent dans les directions 
sagittales qui étalent la distribution de doses aux parties supérieures et inférieures du volume 
cible (9, 77). La difficulté inhérente à cette localisation pousse ainsi vers l’application de 
techniques plus sophistiquées combinant un contrôle de la respiration, un suivi par image RX, 
des marqueurs implantés et des prescriptions hypo-fractionnées avec éventuellement une 
modulation d’intensité.  
Les conclusions qui sont émises dans ce travail concernant les qualités de faisceaux, les 
marges et les densités, sans la prise en compte des marges supplémentaires, servent de base 
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dosimétrique. L’application des marges et les risques dosimétriques qui s’en suivent sont à 
analyser pour chaque cas. 
  
III-4-5  Les 29 plans de traitements et leurs analyses. 
 
La planification a été réalisée sur la base des expériences du service. Cela concerne : le 
nombre des faisceaux et leurs orientations, les pondérations, les filtres en coins et les marges. 
Il est quasi impossible d’envisager des  plans standards universels du fait de différences 
d’équipements, d’énergies et de consignes de prescriptions. Ainsi, le point commun entre 
deux radiothérapies réalisées par deux équipes distinctes provient du respect ou de 
l’optimisation des recommandations sur la prescription de l’ICRU. Décrire dans les détails les 
paramètres de planifications n’apporterait, ici, aucune  information utile à l’analyse des 
validations dosimétriques proposées. Cependant, chacun des plans est renseigné par son 
tableau de paramètres des faisceaux (annexe 2). 
 
Avant de décrire et commenter chaque plan de traitement, il convient d’aborder les résultats 
des corrélations en dose absolue. L’expérience de la validation dosimétrique par film en dose 
absolue des radiothérapies par modulation d’intensité nous a permis d’appréhender les 
incertitudes incluses dans la mesure. Des profils très sculptés tels que ceux visualisés sur des 
faisceaux RCMI ORL ne  peuvent techniquement pas avoir une forme identique au profil de 
référence issu de la matrice de calcul et en même temps être décalés en ordonnée sur l’échelle 
des doses. Ainsi, chaque fois que nous avons observé cette situation, nous avons apporté une 
correction globale de quelques % afin de superposer les deux courbes. Ces différences 
globales en dose absolue sont soit négatives soit positives, issues notamment des influences 
multiples de la courbe de calibration, de l’homogénéité des faisceaux, de la chaîne de mesure 
du film et des conditions d’irradiations dans les fantômes. Dans le tableau récapitulatif des 29 
plans évalués, une colonne comporte le pourcentage de correction appliqué avant l’analyse 
elle-même. On peut remarquer des corrections inférieures ou égales à 3% pour les irradiations 
avec le fantôme coronal et jusqu’à 5% pour le fantôme en coupes transverses. Malgré un 
écartement de 2 cm de l’axe des faisceaux par rapport au plan du film, préconisé par Paelinck 
et col, on met sûrement en évidence encore un peu d’influence de la mesure par l’irradiation 
presque parallèle du film (84, 85). Pour éviter cette influence il aurait été éventuellement 
nécessaire d’excentrer encore plus les isocentres dans la direction sagittale. Cependant, les 
plans ainsi simulés s’écarteraient trop des pratiques de planifications habituelles et ne 
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respecteraient pas le souhait, dans ce travail, de réaliser des analyses les plus proches 
possibles des conditions cliniques. D’autre part, il convient de rappeler que l’achat du fantôme 
coronal a été effectué sur ce principe. 
 
Des mesures ponctuelles par chambre d’ionisation de petit volume, DTL ou Mosfet auraient 
apporté une information complémentaire. Cependant, il aurait été nécessaire de modifier la 
structure des fantômes en altérant des zones où le film est mis en place. 
 
Les 29 plans sont présentés suivant  quatre sujets : type de volume cible, qualité de faisceau, 
densité des poumons et méthode d’irradiation.  
Les plans simulés et analysés sont présentés par le même groupe d’images : 
 -Deux superpositions de profils correspondant aux matrices de calcul et du film 
 -Graphiques de l’analyse gamma en absolu, tolérances et sous forme d’histogrammes 
 -Graphique de la superposition des isodoses. 
Afin de faciliter la présentation des résultats, les valeurs des isodoses et leurs couleurs ont été 
rendues homogènes dans les captures d’écrans des logiciels Eclipse et  RIT113 (Annexe 1). 
Une vue tridimensionnelle de la balistique, des isodoses dans un plan central, un graphique 
DVH du volume cible, et une liste des faisceaux utilisés contenant les dimensions et les 
Unités Moniteur, illustrent chaque planification dans le logiciel Eclipse (annexe 2). 
Le tableau III-12 présente les 29 plans en fonction des fantômes et des types de volumes. Les 
analyses sont présentées de façon à conduire des comparaisons entre les types de volumes, les 
qualités de faisceaux, les densités et les méthodes d’irradiations. Les analyses s’appuient sur 
les graphiques et sur le pourcentage des pixels qui ne respectent pas les tolérances utilisées de 
3% et 3 mm. 
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PLAN Fantôme Volume Matériau Qualité Modalité Correction
% 
1 CORONAL T   ISOLÉE CIRS 0,65 RTC 0 
2   0,65 RCMI 0 
3   0,7 RTC 0 
4   0,775 RTC 0 
5    0,775 RCMI 0 
6  T COSTALE  0,65 RTC - CML 0 
7    0,7 RTC - CML 0 
8  BRONCHE  0,65 RTC - CML 3 
9    0,65 RCMI 3 
10    0,7 RTC - CML 1 
11    0,775 RTC - CML 3 
12    0,775 RCMI 1 
13 TRANSVERSE T   ISOLÉE  0,65 RTC 3 
14   0,65 RCMI 5 
15   0,7 RTC 5 
16   0,775 RTC 3 
17   LIÈGE 0,65 RTC 2 
18    0,65 RCMI 4 
19    0,7 RTC 0 
20  BRONCHE  0,65 RTC  CML 2 
21    0,65 RCMI  3 
22    0,7 RTC CML 3 
23    0,775 RTC CML 2 
24    0,775 RCMI 1 
25  T   ISOLÉE MOUSSE 0,65 RTC 0 
26    0,7 RTC 0 
27  BRONCHE  0,65 RTC CML 0 
28    0,65 RCMI 0 
29    0,7 RTC CML 0 
 
Tableau III-12 : Liste des plans étudiés. 
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Plans n° 1, 3 et 4 : 
Ils concernent l’irradiation d’un volume tumeur isolée dans le matériau CIRS du fantôme 
coronal. Cinq faisceaux sont distribués sur des positions du bras de l’accélérateur qui couvrent 
la partie hémi-thorax gauche avec un faisceau antérieur oblique droit et un faisceau postérieur 
oblique droit. Afin de ne pas créer une incidence parallèle au film, un faisceau oblique gauche 
à 80° évite l’utilisation d’un faisceau latéral. Cette angulation est suffisante car 2 degrés 
d’angle éliminent déjà le phénomène de surexposition (103). 
 
Plan n°1 : Il est réalisé avec la qualité de faisceau X6 MV. La couverture du volume cible est 
obtenue avec des marges de 1 cm transverse et 1,2 cm dans les directions tête-pieds. Dans la 
figure III-15, les profils centraux et orthogonaux montrent des écarts très acceptables pour 
assurer la couverture dosimétrique. L’évaluation index gamma est inférieure à 5%. La qualité 
de faisceau X6 MV est l’énergie la plus faible disponible dans le service, elle est assurément 
très adaptée pour ce type de localisation.  
Les images gamma index montrent une imperfection sur la limite supérieure du volume. C’est 
une zone critique qui correspond à un gradient prononcé puisqu’il se situe entre la zone 
irradiée et la zone non irradiée. Beaucoup d’éléments de la chaîne peuvent influencer cette 
zone et notamment le faisceau d’irradiation au moment de l’expérimentation. Dans le 
fonctionnement des accélérateurs linéaires, l’homogénéité des faisceaux est plus vulnérable 
dans la direction de la section car elle est influencée par l’énergie et les déviations 
magnétiques. 
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Figure III-15 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°1. 
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Plan n°3 : Il est réalisé avec la qualité de faisceau X8 MV. La figure II-16 montre des 
résultats très proches de ceux avec la qualité de faisceau X6 MV. Il a cependant été nécessaire 
d’agrandir la marge dans la direction sagittale jusqu’à 2 cm. Les bords supérieurs et inférieurs 
sont marqués mais très faiblement. L’analyse dosimétrique est très satisfaisante avec des 
profils parfaitement superposés et une évaluation index gamma inférieure à 5%. 
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Figure III-16 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°3 
 
 
Plan n°4 : Il est réalisé avec la qualité de faisceau X18 MV.  La distribution de dose affiche 
une irradiation plus élargie moins favorable quand à la protection des tissus sains (annexe 2). 
La figure III-17 montre une couverture du volume cible correcte du fait de marges  allant 
jusqu’à 2,5 cm mais l’irradiation globale est très importante. Le volume cible a un diamètre de 
3 cm et dès que l’on sort de cette zone, la superposition entre le calcul et la mesure est très 
imparfaite. L’évaluation index gamma est égale à 15%. 
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Figure III-17 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°4 
 
La comparaison des plans n°1, 3 et 4 montre qu’il est souhaitable, dans cette configuration, de 
ne pas utiliser des faisceaux de photons d’indice de qualité supérieur à 0,7. La couverture d’un 
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volume cible isolé à l’intérieur d’un milieu de faible densité reste difficile de par la faible 
contribution du rayonnement diffusé dans le milieu de faible densité. Il reste possible de 
couvrir la zone tumorale en agrandissant les marges mais au fort détriment de l’irradiation du 
poumon.  
 
Plans n° 13, 15 et 16 : 
Ils concernent l’irradiation d’une tumeur isolée dans le matériau poumon-CIRS. Les 
configurations sont identiques aux plans n°1, 3 et 4 mais le fantôme utilisé est coupé en 
tranches au lieu des coupes coronales. L’utilisation du fantôme en coupes transverse a été 
justifiée, dans ce travail, par la nécessité de remplacer le matériau équivalent poumon par 
d’autres matériaux. Il était utile d’en profiter pour compléter l’information des plans n°1, 3 et 
4 par une visualisation transverse des distributions de dose et de leurs analyses. Le film est 
vertical et placé au centre du volume cible. L’isocentre est placé à la partie supérieure du 
volume cible de façon à écarter l’axe, de 2 cm  des faisceaux du plan du film.  
 
Plan n°13 : L’irradiation est réalisée avec la qualité de faisceau X6 MV. La figure III-18 
montre une bonne adéquation entre le calcul et la mesure. L’évaluation index gamma est égale 
à 5,2 %.  
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Figure III-18 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°13 
 
Plan n°15 : L’irradiation est réalisée avec la qualité de faisceau X8 MV. La figure III-19 
montre une bonne adéquation entre le calcul et la mesure. L’évaluation index gamma est égale 
à 3%. 
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Figure III-19 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°15 
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Plan n°16 : L’irradiation est réalisée avec la qualité de faisceau X18 MV. La figure III-20 
montre des difficultés de corrélation entre le calcul et la mesure en périphérie du volume 
cible. La planification dosimétrique est effectuée avec une bonne couverture du volume cible 
(annexe 2) mais l’irradiation montre une différence effective. L’évaluation index gamma est 
égale à 11 %. 
 
 
 
Figure III-20 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°16 
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Les analyses des plans n°1, 3, 4 obtenu dans la coupe coronale et 13, 15, 16 dans une coupe 
transverse, présentent des résultats cohérents. Le tableau III-13 regroupe les six analyses afin 
de constater la différence importante d’adéquation entre le calcul et la mesure avec la qualité 
X18 MV.  
 
Plan  n°1 Plan  n°13 
Plan  n°3 Plan  n°15 
 
Plan  n°4 Plan  n°16 
 
Tableau III-13 : Comparaison des résultats des plans n°1, 3, 4 (plans coronaux) et 13, 15, 16 
(plans transverses) 
Chapitre 3 : ADEQUATION ENTRE LE CALCUL ET LA MESURE 
   
- 146 - 
 
Plans n°6 et 7 : 
Ils concernent l’irradiation d’un volume costal dont une partie est incluse dans la paroi 
thoracique et l’autre proéminente dans le volume de faible densité. Ce type de tumeur existe 
de formes très variables et d’extensions, à l’intérieur du poumon et de la paroi, très 
différentes. Ce qui est commun entre toutes ces configurations est le faible volume diffusant, 
autant du côté de la paroi que du côté du poumon. Le volume poumon contribue à un manque 
de rayonnement diffusé mais à l’extérieur de la surface du corps (fantôme) il n’y a que de 
l’air. Si on ajoute la nécessité d’obtenir une grande précision dans le repositionnement, cela 
constitue une des localisations les plus complexes. 
 
 
Plan n° 6 : Il est réalisé avec la qualité de faisceau X6 MV. La figure III-21 montre que la 
distribution de dose couvre bien le volume cible. L’évaluation index gamma est inférieure à 
5%, ces résultats dosimétriques sont très satisfaisants. 
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Figure III-21 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°6 
 
Plan n°7 : Il est  réalisé avec une qualité de faisceau X8 MV. On constate, sur la figure III-22,  
une évaluation de l’index gamma proche de 10%. La  partie de la distribution de dose qui 
influence ces résultats, se situe en bord de fantôme. C’est bien ces incertitudes qui nécessitent 
des évaluations afin d’assurer une bonne maîtrise de l’irradiation.  
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Figure III-22 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°7 
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En élargissant la zone d’intérêt, on constate une mauvaise corrélation de la distribution de 
dose dans la zone pulmonaire. La figure III-23 montre des différences de 20 à 30 %. 
 
 
Figure III-23 : Profils de dose vertical et index gamma du plan n°7, dans le volume 
pulmonaire. 
 
La comparaison des plans n°6 et 7 montre que l’utilisation d’une qualité de faisceau 
légèrement plus importante que X6 MV, pour une localisation insérée entre une paroi et du 
poumon, n’aurait d’intérêt que pour les faisceaux les plus excentriques à 40° et 190°. La 
comparaison de la figure XIII-24 permet de constater une diminution de l’irradiation dans les 
pointes antérieures et postérieures. L’augmentation de la qualité de faisceau diminue la dose 
périphérique. 
  
Figure III-24 : Comparaison des distributions de doses, pour le volume costal, entre les 
qualités de faisceaux X6 et X8 MV 
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Le choix de la qualité de faisceau dépend aussi de la taille du volume cible car s’il est 
important, il serait nécessaire de limiter la dose dans le poumon. Ainsi l’évaluation DVH de la 
dose dans le poumon devient primordiale.  
 
Plans n°8, 10 et 11 : 
 Ils concernent l’irradiation d’un volume bronchique ayant une extension dans le médiastin. 
Cette configuration représente la plupart des cas de cancers bronchiques pris en charge dans 
les services de radiothérapie. Les plans comportent cinq incidences distribuées sur l’hémi-
thorax du côté du volume cible avec le matériau CIRS. 
 
Plan n° 8 : Il est réalisé avec une qualité de faisceau X6 MV. La distribution de dose de la 
figure III-25 couvre bien le volume cible. L’évaluation index gamma est de à 5,6%, ces 
résultats dosimétriques sont très satisfaisants.  
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Figure III-25 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°8 
 
Plan n° 10 : Il est réalisé avec une qualité de faisceau X8 MV. La validation dosimétrique, 
dans la figure III-26 comporte un index gamma supérieur à 10%. On retrouve une difficulté 
de corrélation entre le calcul et la mesure dans la zone de faible densité. L’observation du 
profil vertical montre que l’évaluation index gamma est affectée par des écarts en distance sur 
une zone de faible dose et faible gradient. C’est ce type de situation qui dégrade l’intérêt 
unique de l’index gamma et qui justifie de combiner ce score avec les autres informations 
(isodoses, profils). Les écarts ne sont donc pas inacceptables. 
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Figure III-26 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°10 
 
Plan n° 11 : Il est réalisé avec une qualité de faisceau X18 MV. L’irradiation d’un volume 
broncho-médiastinal conséquent entraîne le passage de certains faisceaux par des épaisseurs 
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importantes. Ainsi, les qualités de faisceaux telles que X18 MV sont souvent utilisées. Le 
nombre d’unités moniteur est inférieur de 10% par rapport aux plans n°8. 
Les difficultés potentielles de couverture de l’interface par une forte qualité de faisceau sont 
ici partiellement compensées par le rayonnement diffusé provenant des volumes 
médiastinaux.  
La validation dosimétrique montre in index gamma supérieur à 10%. Dans la figure III-27, le 
profil de dose horizontal montre les écarts dans la zone d’interface.  
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Figure III-27 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°11 
 
La comparaison des plans n°8, 10 et 11 montre des différences de couverture du volume 
cible et de corrélation entre le calcul et la mesure. La qualité de faisceau X18 génère une 
imperfection dans la zone d’interface ce qui justifierait, au moins, d’utiliser une qualité plus 
faible pour les incidences directes passant pas le poumon. 
  
Plans n°17 et 19 : 
Ces plans concernent l’irradiation, avec les qualités de faisceau  X6 MV et X8 MV, d’une 
tumeur isolée dans le poumon avec un matériau liège de densité inférieure au matériau CIRS. 
Le liège est sensé simuler les conditions rencontrées dans la pratique du blocage en 
inspiration profonde modérée. La qualité de faisceau X 18 MV n’a pas été utilisée sachant que 
les résultats montreraient des écarts importants entre le calcul et la mesure. 
L’algorithme de calcul est sollicité sur une difficulté plus importante du à la faible densité du 
milieu.  
 
Plan n° 17 : Malgré une densité faible de volume pulmonaire, l’algorithme de calcul simule 
correctement la distribution de dose avec la qualité de faisceau X 6 MV. La figure III-28 
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montre des superpositions de profils de dose très correctes. L’évaluation de l’index gamma est 
de 4%. 
 
 
 
 
Figure III-28 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°17 
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Plan n° 19 : La figure III-29 montre une corrélation encore acceptable avec la qualité de 
faisceau X8 MV. L’index gamma est à 7%. 
 
 
 
 
Figure III-29 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°19 
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Avant d’effectuer une comparaison des plans n° 17 et 19 avec les plans n° 1, 3 puis 13, 15, 
nous allons d’abord analyser les plans 25 et 26 qui concernent la même configuration de 
volume cible et de balistique mais dans le matériau mousse polyuréthane. 
 
Plans n°25 et 26 : 
Ces plans concernent l’irradiation, avec les qualités de faisceau  X6 MV et X8 MV, d’une 
tumeur isolée dans le poumon avec un matériau mousse polyuréthane de très faible densité. 
Ce matériau est sensé simuler les conditions rencontrées dans la pratique du blocage en 
inspiration profonde maximales (non utilisé en pratique clinique). 
 
Plan n° 25 : Ce plan réalisé avec la qualité de faisceau X 6 MV comporte des marges dans la 
planification dosimétrique de 1 cm maximum. Elles ne semblent pas correspondre à ce qui 
serait nécessaire avec une densité aussi faible. 
La figure III-30 montre très clairement, sur les profils que le calcul ne simule pas 
correctement de telles conditions.  L’évaluation index gamma est de plusieurs dizaines de % 
(53%) ce qui montre une incohérence totale du calcul. 
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Figure III-30 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°25 
 
Plan n° 26 : La figure III-31 montre un pourcentage index gamma est encore plus important 
(63%) avec la qualité de faisceau X8 MV. La difficulté observée avec la qualité de faisceau X 
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6 MV ne pouvait que s’aggraver en augmentant l’énergie des photons. L’influence de la très 
faible densité apparaît nettement. 
 
 
 
 
Figure III-31 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°26 
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Comparaison des plans n°13, 15, n° 17, 19 et n° 25, 26 : Le tableau III-32 offre une vue 
d’ensemble des plans du volume tumeur isolée dans les différents matériaux qui simulent le 
poumon. La rupture de l’adéquation entre le calcul et la mesure est flagrante sur les images 
liées au matériau mousse polyuréthane. 
 
X 6 MV X 8 MV 
 
Plan  n°13 (CIRS) Plan  n°15 (CIRS) 
 
 
Plan  n°17 (Liège) Plan  n°19 (Liège) 
 
Plan  n°25 (mousse polyuréthane) Plan  n°26 (mousse polyuréthane) 
 
Tableau III-32 : Comparaison des résultats des plans n°13, 15, 17, 19, 25 et 26 
 
Plans n°20, 22 et 23 : 
Ces plans concernent l’irradiation, avec les qualités de faisceau  X6 MV et X8 MV et X18 
MV, d’un volume bronchique avec un matériau liège. L’insertion du liège et le volume 
bronchique ont été réalisées dans le fantôme en coupes transverses 
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Plan n° 20 : Ce plan concerne la qualité de faisceau X6 MV et le matériau liège. La figure III-
33  montre une évaluation gamma de 12 %. Cependant, les profils de dose présentent une 
bonne superposition. Deux angles de la région d’intérêt étant en dehors du volume du 
fantôme, ils contribuent à dégrader l’analyse. 
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Figure III-33 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°20 
 
Plan n° 22 : Ce plan concerne la qualité de faisceau X8 MV et le matériau liège. 
L’analyse de l’index gamma est de 8,3 %. Les profils de dose de la figure III-34 montrent un 
bon suivi de la distribution de dose mais quelques zones en bordure de volume sont affectées 
par des écarts. Le plan reste cependant acceptable. 
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Figure III-34 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°22 
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Plan n° 23 : Ce plan concerne la qualité de faisceau X18 MV et le matériau liège. 
L’utilisation de la qualité X18 MV fait apparaître des écarts significatifs. La figure III-35 
montre un index gamma  égal à 21 % ce qui affecte à la fois des zones dans le poumon et dans 
le volume cible. 
 
 
 
 
Figure III-35 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°23 
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Comparaison des plans n°20, 22 et 23 :  Les analyses des qualités de faisceaux X6 MV,  X8 
MV et X18 MV montrent l’influence du matériau liège. La simulation dosimétrique reste 
acceptable pour les qualités de faisceaux X6 MV et  X8 MV avec des index gamma autour de 
10%. Elle ne l’est plus avec la qualité de faisceau X18 MV. La notion habituelle de corréler la 
qualité de faisceau avec les épaisseurs traversées ne doit pas s’appliquer dans ces conditions 
de fortes hétérogénéités. 
 
Plans n° 27 et 29 : 
Ces plans concernent  l’irradiation du volume bronche avec les qualités de faisceaux X6 MV 
et X8 MV, dans  le matériau mousse polyuréthane. La qualité de faisceau X18 MV n’a pas été 
utilisée car elle produirait, de toute évidence, de mauvais résultats.  
 
Plan n°27 : L’irradiation avec la qualité de faisceau X6 MV présente, dans la figure III-36,  
des profils de doses mal superposés. L’évaluation index gamma est de 41%. 
 
 
Chapitre 3 : ADEQUATION ENTRE LE CALCUL ET LA MESURE 
   
- 166 - 
 
 
Figure III-36 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°27 
 
Plan n° 29 : L’irradiation avec la qualité de faisceau X 8 MV confirme la dégradation de 
l’adéquation avec l’augmentation de l’énergie. La figure III-37 montre une évaluation index 
gamma de 37% avec, aussi, des superpositions de profils de doses très imparfaites. 
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Figure III-37 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°29 
 
Les plans n° 27 et 29 présentent des évaluations index gamma de plusieurs dizaines de 
pourcent. Les marges nécessaire à la couverture du volume cible, dans la planification 
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dosimétrique ne correspondent pas à ce qui serait nécessaire. Si l’irradiation était effectuée 
avec ces paramètres, le volume cible serait sous dosé. 
 
Comparaison des plans n° 8, 10, n° 20, 22 et n° 27, 29 :  Les graphiques index gamma des 
six plans sont regroupés dans le tableau III-13. Ils concernent l’irradiation du même volume 
bronche dans les trois matériaux CIRS, liège et mousse polyuréthane. On distingue très bien 
l’inadéquation entre le calcul et la mesure pour un matériau de très faible densité.  
 
X 6 MV X 8 MV 
 
 
Plan  n°8 (CIRS) Plan  n°10 (CIRS) 
Plan  n°20 (Liège) Plan  n°22 (Liège) 
 
Plan  n°27 (mousse polyuréthane) Plan  n°29 (mousse polyuréthane) 
 
Tableau III-13 : Comparaison des résultats des plans n° 8, 10, 20, 22, 27 et 29 
 
Evaluation des plans réalisés avec une planification RCMI. 
La RCMI est disponible avec deux qualités de faisceaux X6 MV et X18 MV. Un des intérêts 
de la RCMI dans la radiothérapie des tumeurs du poumon est d’éventuellement pouvoir 
compenser les effets de l’interface avec les tissus de faibles densités. La difficulté de simuler 
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cette irradiation est augmentée par la méthode d’irradiation qui se déroule avec des segments 
de petites dimensions.  
Modification de  fluence : Dans le système Eclipse, un algorithme spécifique, le Multi 
Résolution Dose Calculation (MRDC) est utilisé pour effectuer un calcul de dose rapide 
inclus dans le DVO (Dose Volume objective) afin d’améliorer la précision de l’optimisation 
qui rapproche les DVHs des contraintes vers les DVHs finaux. 
La très grande vitesse de calcul du MRDC (quelques centaines de millisecondes pour un 
faisceau) permet au DVO de réaliser un calcul complet à chaque itération. Le MRDC est un 
algorithme basé sur la convolution et la superposition en effectuant une convolution en trois 
dimensions du diffusé. Le modèle diffusé est basé sur une superposition tridimensionnelle des 
kernels dans l’image tomodensitométrique du patient. Le programme Multi-résolution calcule 
les paramètres de diffusion en utilisant des résolutions différentes. Une résolution fine est 
utilisée près des lieux d’interaction des photons primaires. Une plus grosse résolution est 
utilisée pour calculer la composante diffusée de  grandes distances (jusqu’à 25 cm de 
l’interaction primaire.) La convolution utilise un modèle kernel  divergent en matériau 
équivalent eau. 
Le DVH final prédit par le programme MRDC est différent de celui calculé par le programme 
AAA (10). Cela indique que la convolution/superposition du MRDC n’est pas capable de 
prédire les effets des tissus de faibles densités avec suffisamment de précision pour permettre 
une totale convergence avec les contraintes. Le volume cible n’est ainsi pas correctement 
couvert. Pour compenser ce sous-dosage, il faudrait augmenter de façon importante le nombre 
d’Unités Moniteur mais au prix d’une dégradation de la protection des tissus adjacents (10).  
En attendant de disposer d’un algorithme type AAA ou Monte Carlo dans le processus de 
planification inverse, il est possible d’exploiter un outil informatique inclus dans le logiciel 
Eclipse avec  l’option RCMI (70, 71). La fluence de l’irradiation est directement modifiable à 
l’aide d’un éditeur graphique. Un pourcentage de la fluence est paramétrable puis ajouté à une 
partie de la zone affichée. Un apprentissage est nécessaire afin de corréler la quantité ajoutée 
et son influence sur le calcul.  
Dans le cadre d’une irradiation en présence d’hétérogénéités, il est possible d’agir sur la 
périphérie de l’irradiation située dans la zone d’interface avec le poumon. Sur un plan de 
traitement de cinq faisceaux, il est possible de limiter cette action aux faisceaux qui ont une 
incidence tangentielle avec le volume cible et la zone d’interface.  
  
Chapitre 3 : ADEQUATION ENTRE LE CALCUL ET LA MESURE 
   
- 170 - 
 
 
 
Figure III-38 : Modification de la fluence d’un faisceau avant son calcul. 
 
Cette modalité permet d’utiliser la fonction de modulation d’intensité dans des configurations 
où le processus de planification inverse ne permet pas d’obtenir, seul, un résultat satisfaisant. 
 
Les plans réalisés avec la modulation d’intensité ont été choisis de façon à couvrir tous les 
paramètres : type de volume, densités des matériaux et qualités de faisceaux. Chaque plan est 
analysé indépendamment avant de proposer une analyse globale de cette méthode 
d’irradiation. 
 
Plan n° 2, 14 et 5 : 
Ces plans concernent l’irradiation de la tumeur isolée dans le matériau CIRS. 
 
Plan n°2 : La figure III-39 montre les graphiques d’isodoses sans et avec modulation 
d’intensité. On constate un regroupement de la distribution avec la modulation d’intensité. Le 
gradient est plus important, c’est ce qui pourrait constituer l’intérêt et l’avantage dans le cadre 
des irradiations thoraciques. Ici, il n’est pas question de réaliser des isodoses concaves mais 
bien de compenser le manque de dépôt de dose à l’interface avec le poumon. 
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Figure III-39 : Distributions de doses simulées avec les méthodes RTC et RCMI avec la 
qualité de faisceau X6 MV. 
 
La figure III-40 montre des résultats très satisfaisante. Les profils de dose montrent les 
gradients importants et l’indice gamma est inférieur à 2%. On visualise encore la marque 
d’une légère imperfection sagittale en limite de champ car l’algorithme ne prend pas en 
compte la forme des lames. 
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Figure III-40 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°2 
 
Plan n°14 : ce plan est identique au plan n°2 précédent mais réalisé à l’aide du fantôme en 
coupes transverses. On constate aussi, dans la figure III-41, une bonne adéquation entre le 
calcul et la mesure avec cependant une évaluation index gamma légèrement plus importante 
(7%). L’analyse dosimétrique est de même qualité que dans le plan coronal.  
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Figure III-41 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°14.  
 
Plan n° 5 : L’irradiation est réalisée avec la qualité de faisceau X18 MV. La figure III-42 
montre une imperfection sur un côté du volume cible. Le pourcentage index gamma reste 
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acceptable mais la visualisation du profil de dose montre que cela correspond à un sous 
dosage dans le volume cible. Cependant cette évaluation est intéressante quand on la compare 
aux résultats du plan n°4 réalisé avec la méthode RTC qui comporte des marges de 2,5 cm. 
On comprend ici, que les prochaines améliorations de l’algorithme pourraient mettre en avant 
l’intérêt des fortes qualités de faisceaux combiné avec la modulation d’intensité. 
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Figure III-42 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°5 
 
 
Plan n° 9 et 12 : 
Les plans n°9 et 12 concernent l’irradiation avec la modulation d’intensité et les qualités de 
faisceaux X6 MV et X18 MV, du volume bronche dans le matériau CIRS. 
 
Plan n°9 : La figure III-43 montre la simulation dosimétrique, avec la qualité de faisceau X6 
MV, de l’irradiation du volume bronche des planifications RTC et RCMI. Une meilleure 
concentration de la distribution de dose est obtenue avec la modulation d’intensité. Les 
fluences des faisceaux à 330° et 190 ° ont été modifiées de façon à privilégier la couverture 
dosimétrique de la zone d’interface. 
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Figure III-43 : Comparaison de la simulation dosimétrique de l’irradiation du volume bronche 
entre une planification RTC (gauche) et RCMI (droite). 
 
La distribution de dose est moins homogène dans le volume cible comme dans toutes 
irradiations avec modulation d’intensité. En contre partie, la distribution de dose est mieux 
répartie avec une meilleure protection des tissus avoisinants.  
Dans la figure III-44, la validation dosimétrique est correcte avec un index gamma de 5,5%. 
Le calcul et la mesure sont en accord largement autour du volume cible. 
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Figure III-44 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n° 9 
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Plan n° 12 : Ce plan bronchique est réalisé avec la qualité de faisceau X18 MV et le bénéfice 
d’une modulation d’intensité, toujours après avoir modifié la fluence de certains faisceaux. La 
figure III-45 présente la comparaison des plans conformationnels et modulés. L’irradiation est 
plus concentrée sur le volume cible avec une hétérogénéité de dose plus importante.  
 
 
Figure III-45 : Comparaison des plans X18MV RTC et X18 RCMI  
 
Les profils de doses présentent une bonne superposition. L’évaluation index gamma est de 
7,6%. 
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Figure III-46 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°12 
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La figure III-47 présente la comparaison des deux plans modulés (n°9 et n° 12) avec les 
qualités X6 MV et X18 MV. On constate une meilleure concentration de la dose sur le 
volume cible avec la qualité de faisceau X18 MV. Ainsi, compte tenu de la bonne adéquation 
entre le calcul et la mesure, elle serait à conseiller pour ces tumeurs de forte importance. 
 
 
 
 
Figure III-47 : Comparaison des plans X6MV RCMI (gauche) et X18 RCMI (droite). 
 
Plan n° 18  
Il concerne l’irradiation du volume tumeur isolée dans le liège, avec modulation d’intensité et 
la qualité de faisceau X6 MV.  La figure III-48 montre une bonne superposition des profils de 
doses. L’évaluation index gamma est égale à 6%.  
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Figure III-48 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°18 
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La figure III-49 permet de comparer avec le plan n° 14 similaire réalisé dans le matériau 
CIRS. On constate un maintien de la qualité de la simulation dosimétrique et de la mesure. 
 
 
 
Figure III-49 : Evaluation index gamma du plan n° 14 réalisé avec le matériau CIRS 
 
Plan n° 21 : Il concerne l’irradiation du volume bronche, avec la modulation d’intensité et le 
matériau liège. La figure III-50 montre une évaluation index gamma égale à 12 %, due à 
quelques zones mal corrélées dans le poumon. Au regard des profils, ce plan reste acceptable. 
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Figure III-50 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°21 
 
La figure III-51 permet de comparer avec le plan n°9 réalisé dans le matériau CIRS. On 
constate un maintien de la qualité de la simulation dosimétrique et de la mesure. 
 
 
 
Figure III-51 : Analyse index gamma du plan n°9 réalisé dans le matériau CIRS. 
 
 
Plan n° 24 : Cette tentative de moduler avec la qualité de faisceau X18 MV et des 
modifications de fluences dans le liège montre clairement la limite de ce qui est possible avec 
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le logiciel de planification inverse et le modèle AAA. La figure III-52 montre des profils de 
doses mal superposés et une évaluation index gamma égale à 33%. Le bord du volume cible 
est irradié à l’aide de petits segments par les faisceaux tangentiels à 30° et 135°. Le résultat 
est nettement insatisfaisant. 
 
 
 
Chapitre 3 : ADEQUATION ENTRE LE CALCUL ET LA MESURE 
   
- 185 - 
 
 
Figure III-52 : profils de dose et analyse index gamma du plan n°24 
 
La figure III-53 permet de comparer avec le plan n°12 réalisé dans le matériau CIRS. On 
constate que la diminution de la densité du matériau poumon a une influence significative sur 
la simulation dosimétrique et la mesure. 
 
 
 
Figure III-53 : Evaluation index gamma du plan n°12 
 
Plan n° 28 : Il concerne l’irradiation du volume bronche dans la mousse polyuréthane avec la 
modulation d’intensité et la qualité de faisceau X 18 MV. La figure III-54 montre une 
évaluation index gamma de 53% qui indique une très mauvaise qualité de simulation 
dosimétrique. Ce plan modulé avec modifications de fluences avait pour objet de voir si ce 
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mode de simulation pouvait compenser tout ou partie de la difficulté à calculer dans un 
matériau de très faible densité. Il n’en est rien, le niveau d’imperfection est très important 
 
 
 
 
 
Figure III-54 : Profils de dose et analyse index gamma du plan n°28 
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III-4-6  Synthèse 
 
Avant d’émettre des recommandations basées sur ces résultats, et compte tenu du nombre 
important de type de mesures, il convient de réaliser une synthèse. 
 
Trois composantes principales orientent les conditions d’une dosimétrie optimale. 
 1) Le type de volume : tumeur isolée dans le parenchyme pulmonaire, tumeur costale 
ou volume bronchique. 
Les trois types de volumes doivent être considérés séparément. Ils conditionnent totalement la 
balistique, l’indice de qualité des faisceaux et les résultats de la comparaison entre le calcul et 
la mesure.  
Une quantité importante de tissu parenchymateux au contact ou entourant le volume cible 
oriente vers une utilisation privilégiée des faisceaux d’indice de qualité inférieurs à 0,7.  
Une taille importante du volume à irradier, souvent rencontrée dans les tumeurs bronchiques 
avec des extensions médiastinales, oriente vers l’utilisation des faisceaux d’indice de qualité 
supérieurs à 0,7. 
Les tumeurs placées dans le grill costal sont souvent la conséquence de l’amiante ou bien des 
métastases. Leurs formes sont parfois étirées et plus ou moins incluses dans le parenchyme 
pulmonaire. L’indice de qualité des faisceaux obliques antérieurs et oblique postérieurs devra 
être choisi inférieur à 0,7 sauf s’il est nécessaire de limiter la quantité de poumon irradiée. 
 
 2) La densité des tissus :  
On est tout d’abord obligé de faire le constat des capacités d’un logiciel de calcul face à des 
hétérogénéités. Tous les algorithmes analytiques actuels, même s’ils ont beaucoup évolué, ne 
donnent jamais la bonne distribution de dose au bord de cavités d’air. Seules des simulations 
Monte Carlo montrent des isodoses qui ne s’étalent pas dans les volumes d’air. 
Pour une densité souvent rencontrée autour de 0,2 g/cm3, Les choix d’indice de qualité seront 
effectués en fonction des paramètres de tailles de volumes cibles, d’épaisseurs traversées et de 
protection des organes à risque. 
Entre 0,2 et 0,15 g/cm3, il convient de privilégier les indices de qualité < 0,7. 
Une trop faible densité (< 0,15 g/cm3) ne permet pas d’obtenir, avec l’algorithme AAA, une 
simulation dosimétrique correcte. A ce constat, on peut ajouter que cette trop forte diminution 
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complique la planification pour atteindre une couverture du volume cible. Ainsi, il n’est pas 
souhaitable aujourd’hui d’appliquer une méthode d’inspiration profonde maximale dite 
forcée. 
 3) technique d’irradiation : 
La radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité RCMI faisait l’objet, de notre 
part, d’un scepticisme majeur quand aux possibilités de l’appliquer dans les irradiations 
thoraciques.  
On constate qu’une modulation peut venir compenser des sous dosages aux bords des 
volumes cibles en contact avec les tissus pulmonaires et améliorer significativement la 
couverture des volumes cibles. 
 L’algorithme utilisé simule de façon satisfaisante les irradiations dynamiques aux indices de 
qualité <0,7 mais aussi avec les faisceaux de qualité 0,775 dans le cas du volume bronchique 
pour lequel la quantité de tissu pulmonaire environnant est plus faible.  
 
 
 
.
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CHAPITRE  4  
RECOMMANDATIONS POUR UNE VALIDATION 
DOSIMÉTRIQUE        
 
 
Les analyses dosimétriques conduites de façon à se rapprocher des conditions cliniques, 
permettent d’effectuer un lien direct avec les pratiques quotidiennes. 
Les expérimentations réalisées à l’aide de fantômes anthropomorphiques et de la dosimétrie 
par film renseignent sur les adéquations entre des calculs informatisés et les mesures 
correspondantes. L’ensemble des paramètres qui contribuent aux traitements de radiothérapie 
conditionnent ces résultats dosimétriques. Ainsi, il est possible d’émettre des 
recommandations en cohérence avec les conditions attendues de versions logicielles et 
d’équipements de mesures et d’analyses. 
  
IV-1. Logiciels et Algorithmes  
IV-1-1. Qualité des versions logicielles 
De très nombreuses publications font état de l’inadéquation entre le calcul et la mesure pour 
des versions de logiciels qui utilisent des algorithmes insuffisamment avancées. Quelques 
expérimentations simples, permettant de confirmer des résultats publiés, devraient permettre 
de justifier l’acquisition d’équipements adéquats. En effet, quand les écarts sont trop 
importants, il n’existe pas de recommandations adaptées car, de toute façon, le service a 
besoin de réaliser des planifications dosimétriques y compris pour les traitements thoraciques. 
Avoir un équipement informatique comportant des outils logiciels de la génération actuelle est 
assurément la première recommandation à émettre. Les décisions d’équipements peuvent 
s’effectuer de façon progressive en privilégiant, au moins, un système dédié aux préparations 
dosimétriques complexes. Même si l’acquisition d’un système différent de ceux 
quotidiennement utilisés entraîne de la complexité d’organisation, il reste primordial 
d’effectuer ces améliorations. 
 
IV-1-2. Connaissance des modèles et algorithmes de calculs 
 
Utiliser un outil informatique sophistiqué et mettre en œuvre de nombreux tests pour en 
connaître les limites nécessite avant tout de prendre connaissance des aspects théoriques du ou 
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des modèles proposés et du fonctionnement des algorithmes. On peut trouver des descriptions 
détaillées dans les manuels fournis avec les logiciels mais aussi dans différentes publications. 
La préoccupation quotidienne des physiciens médicaux étant souvent orientée sur des activités 
liées à la venue continue des patients, les aspects théoriques sont moins approfondis. Et 
pourtant nous sommes le maillon entre ces calculs sophistiqués et la prescription médicale.  
La connaissance devrait ne pas se limiter aux seuls physiciens médicaux. En effet, les 
médecins radiothérapeutes ont bénéficié d’une formation dans laquelle est inclus un 
programme de physique des rayonnements ionisants. Il est souhaitable que les médecins 
radiothérapeutes prennent connaissance des aspects théoriques et pratiques des algorithmes de 
calcul et des résultats d’évaluations dosimétriques. Il est, dans ce cas, plus facile de discuter 
des marges balistiques, notamment lorsqu’il est nécessaire de les différencier dans les 
différentes directions et suivant le type de localisation anatomique. De nombreuses options 
techniques et méthodologiques placent la radiothérapie dans une révolution continue. Investir 
dans la connaissance c’est aussi mieux appréhender les nouveautés. Les médecins 
radiothérapeutes ont une responsabilité importante dans l’irradiation des personnes atteintes 
d’un cancer. Avoir une attitude ambitieuse sur les connaissances médicales des logiciels de 
calculs contribue à permettre une prise de responsabilité effective et optimale. 
 
IV-I-3. Configuration et modélisation 
 
Quelle que soit la qualité du logiciel de calcul, il ne restituera des distributions de doses 
correctes que si la configuration est effectuée de façon rigoureuse. La première 
recommandation de cet aspect concerne l’acquisition des données de bases des faisceaux 
d’irradiations. Il convient d’optimiser la qualité des acquisitions des courbes de rendement en 
profondeur et des profils de dose, notamment en utilisant des détecteurs de petites dimensions.  
Dans le travail d’analyse d’irradiations en présence de faibles densités, les écarts entre la 
mesure et le calcul à l’entrée d’un faisceau et sur les zones de pénombre contribuent 
inévitablement aux différences qui peuvent être observées (18, 82). La très grosse difficulté 
est de pouvoir quantifier cette influence car le calcul sur les images scanner est réalisé en trois 
dimensions avec la combinaison des données de bases et de corrections par des kernels poly-
énergétiques. Cozzi et col. ont évalué le modèle AAA avec les trois marques d’accélérateurs, 
Elekta, Siemens et Varian pour les qualités 4, 6 et 15 MV (22). Ils ont comparé les 
rendements en profondeur et les profils entre le résultat de la modélisation et la mesure. Ils ont 
trouvé au maximum 1% et 1,8 mm pour les rendements et 2% pour les profils. Même si ce 
travail paraît complexe, il n’en serait pas moins utile pour une meilleure connaissance et 
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maîtrise du logiciel de calcul (38, 81, 106). Ces phases de configuration et modélisation 
nécessitent beaucoup d’application et de temps. Il est indispensable de suivre les 
recommandations des fabricants et de suivre une formation spécifique.  
Un des points les plus critiques concerne le spectre d’énergie qui est ou non disponible. Le 
choix du spectre ou sa modification doit être en cohérence avec des dosimétries simples en 
milieu équivalent eau mais aussi en conditions d’hétérogénéités. Il convient de ne jamais se 
satisfaire des simples superpositions entre les données mesurées (rendements en profondeur et 
de profils de doses) et les courbes issues de la modélisation. L’évaluation est idéale en 
utilisant un calcul Monte Carlo. Cependant, des échanges entre physiciens possédant les 
mêmes équipements informatiques et les mêmes types d’accélérateurs permettent 
d’appréhender cette phase critique. Réussir et optimiser ces choix de spectres est d’emblée 
important car il est souvent difficile, autant en pratique que pour le temps important à y 
consacrer, de reprendre ces configurations et modélisations.  
 
IV-2. Mises en œuvre de tests et mesures expérimentales 
 
Tous les services de radiothérapie mettent en œuvre des tests et mesures expérimentales en 
vue de valider les configurations. Cependant, les programmes sont variablement étendus aux 
situations complexes telles que les irradiations en milieux hétérogènes. 
Les recommandations publiées par l’AAPM, l’AIEA et l’ESTRO regroupent à la fois de 
nombreuses propositions d’expérimentations et des bibliographies fondamentales (129, 134, 
135). Le programme d’assurance qualité interne d’un service est toujours le résultat d’un 
compromis entre des souhaits professionnels et les ressources humaines disponibles. Il est 
rarement possible de mettre en œuvre la totalité des recommandations publiées. Cependant, le 
niveau d’exigence des configurations balistiques du à la disponibilité des images en trois 
dimensions, impose de mettre en adéquation les pratiques et la connaissance des doses 
réellement délivrées. 
* Parmi les tests réalisables directement sur l’ordinateur de calcul, il est très utile d’exploiter 
les tests publiés qui s’appuient sur des mesures expérimentales. Les tests CANEVA et 
TSIAKALOS ont tous deux la particularité de proposer des évaluations basés sur l’indice de 
qualité des faisceaux étudiés. Ainsi, chaque service peut comparer ses résultats à des mesures 
concrètes. Une attention particulière doit être portée aux évaluations proches de la surface qui 
pourraient être sensiblement dépendante de la contamination électronique provenant de la tête 
de l’accélérateur.  
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* Dans la procédure de radiothérapie conformationnelle, la détermination des marges 
nécessaires à la couverture dosimétrique du volume cible est primordiale. Il est indispensable 
d’établir, avec la version logicielle en cours d’utilisation, la relation entre les dimensions des 
marges et les qualités de faisceaux. Des ordres de grandeurs sont suffisants car il est 
impossible de recenser toutes les circonstances balistiques. Ils sont utilisés pour conduire 
chaque planification et pour juger de la cohérence avec l’irradiation réelle basée sur des 
mesures. 
* Dans le cadre d’une évaluation dosimétrique de traitements thoracique il est incontournable 
de disposer de matériaux en plaques de densités proches de celle du poumon et de fantômes 
anthropomorphiques thoraciques. Ce travail a montré les spécificités liées aux types de 
volumes cibles, aux densités des matériaux, aux qualités des faisceaux et aux méthodes 
d’irradiations. Il est primordial de se doter de moyens adéquats afin d’obtenir des résultats 
expérimentaux suffisants pour appuyer des recommandations adaptées. 
 
IV-3. Dosimétrie par film  
 
Les expérimentations présentées montrent la nécessité de disposer de cartographies de doses 
bidimensionnelles pour en extraire des analyses millimétriques adaptées aux mesures de forts 
gradients de doses. Le film est l’outil le plus adapté car il peut s’insérer entre des matériaux 
de fantômes. Les qualités mais surtout les avantages du film radiochromique en font le moyen 
de mesure optimal pour ces validations d’irradiations thoraciques. Recommander ce moyen de 
mesure doit s’accompagner des recommandations de précautions présentées pour la 
numérisation et tout le processus d’analyse. Malgré une densité proche de l’eau, il est 
important d’écarter ou d’orienter l’axe du faisceau de façon à ce que les rayonnements 
incidents ne soient pas parallèles au film. L’association entre une acquisition 
bidimensionnelle relative et une validation en dose absolue par un dosimètre ponctuel tel 
qu’un dosimètre thermoluminescent est identique à une dosimétrie par film en dose absolue. 
Cependant, notre expérience nous permet de conseiller de travailler avec chaque fois une 
calibration en dose absolue des films dosimétriques pour lever les doutes qui apparaissent 
dans de nombreuses expérimentations. 
 
 
IV-4. Analyses dosimétriques 
 
Les logiciels d’analyses bidimensionnelles offrent tous les mêmes fonctionnalités que sont la 
superposition de profils de doses, la cartographie d’isodoses et les analyses en dose, DTA et 
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index gamma. Chacune de ces fonctionnalités a sa propre utilité qui identifie les divergences 
de façon globale ou ciblée. Certaines sont basées sur l’application de tolérances en dose et en 
distances. Notre expérience nous amène, chaque fois, à exploiter les informations provenant 
de toutes ces possibilités. Elles se complètent pour un jugement pertinent des écarts observés.  
Nous recommandons de baser les analyses sur les valeurs 3% et 3mm même pour des 
circonstances où il serait justifié de les augmenter. En effet, il vaut mieux avoir un jugement 
critique sur des résultats insatisfaisants que de prendre le risque de masquer des écarts. 
Il est possible et intéressant d’appuyer des conclusions sur un score. Ainsi, moyennant toutes 
les précautions à prendre pour maîtriser l’utilisation de matrices de doses et de leurs 
résolutions, le pourcentage de pixels qui respectent (ou qui ne respectent pas) les tolérances 
permet de rapidement émettre un avis. L’index gamma peut être présenté sous différentes 
formes histogrammes, valeurs discrètes ou cartographies de couleurs. Ce même index limité 
au dépassement de tolérances est l’outil à recommander pour ces analyses bidimensionnelles.  
Il est souvent utile de réaliser des comparaisons de plans différents telles que celles présentées 
dans le chapitre 3. Dans ces cas, l’évaluation index gamma en pourcentage est presque 
incontournable. 
L’expérience de l’analyse de ces 29 plans de traitements permet d’établir des 
recommandations sur la validation dosimétrique regroupées dans le tableau IV-1.  
* Si le pourcentage de pixels qui ne respecte pas les tolérances 3% et 3 mm est inférieur ou 
égal à 5%, l’adéquation entre le calcul et la mesure est de bonne qualité. 
* Si le pourcentage est compris entre 5 et 10%, il convient de compléter l’information avec les 
autres graphiques (isodoses, profils de dose) pour juger du lien et de l’importance de 
l’inadéquation à l’intérieur et en dehors du volume cible. Ce niveau de pourcentage devrait, 
dans de nombreuses situations, être acceptable. 
* Si le pourcentage est autour de 15% (10% à 20%), il convient de bien observer les profils de 
doses et les graphiques index gamma afin d’éventuellement déceler des zones inadaptées 
(traces, zones hors fantôme)  pouvant influencer négativement les résultats. 
* Un pourcentage égal ou supérieur à 20% est le résultat d’une inadéquation qui identifie 
clairement des conditions dosimétriques qui ne peuvent pas faire l’objet d’une validation 
médicale. 
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Pourcentage de pixels qui ne respecte 
pas les tolérances 3% et 3 mm 
Validation 
0 à 5 % Oui 
5 à 10% 
Compléter l’index gamma avec les isodoses et les 
profils de dose 
10 à 20% 
Vérifier si une partie des matrices n’est pas affectée 
par des zones à ne pas prendre en compte 
> ou = à 20 % Non valide 
 
Tableau IV-1 : Récapitulatif des recommandations avec l’évaluation index gamma. 
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IV-5. Marges de sécurité  
 
Dans ce travail, les marges utilisées le sont dans le cadre d’un volume fixe et sans prise en 
compte d’une erreur de positionnement. Les valeurs des marges ne suivent aucune logique 
mathématique car elles sont issues d’une planification manuelle en orientant l’ensemble des 
paramètres vers la meilleure couverture du volume cible.  
La figure IV-I présente les marges minimum et maximum utilisées pour les 20 plans RTC 
proposés en fonction de l’indice de qualité.  
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Figure IV-1 : Marges minimum et maximum utilisées dans ces plans de traitements en 
fonction de l’indice de qualité. 
 
La détermination des marges, spécifique à un faisceau inclus dans un plan comportant 
plusieurs faisceaux, dépend du type de volume cible (costal, isolé, bronchique), des directions 
orthogonales, de la qualité de faisceau, de la prise en compte ou non des mouvements 
respiratoires, des erreurs de positionnement et de la méthode de prise en compte globale de 
tous ces paramètres. En effet, l’application de marges dues au repositionnement contribue à 
écarter les gradients de doses et ainsi limiter les risques de sous dosages. Il est cependant 
important de toujours distinguer les marges dans les directions sagittales et transverses car les 
gradients de doses sont très différents. 
Emettre des recommandations reste donc très délicat mais si on se contente de définir 
uniquement des marges nécessaire à la couverture dosimétrique elles pourraient être les 
suivantes : 
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* Les marges minimum  doivent être de 5 mm pour IQ= 0,66,  et de 1cm pour IQ= 0,78. 
* Les marges dans les directions non coplanaires doivent être supérieures par rapport aux 
marges transverses de 5mm pour IQ= 0,66 et de 1cm pour IQ= 0,78. 
L’apport actuel de la radiothérapie guidée par l’image entrainera les planifications à diminuer 
ou éliminer la part des marges liées à l’erreur de positionnement. Ainsi, la marge nécessaire à 
la couverture dosimétrique nécessitera une meilleure garantie par des validations sur fantômes 
des plans réellement programmés. 
 
IV-6. Qualité de faisceau  
 
Les expérimentations montrent clairement que la qualité la plus faible est aussi la plus adaptée 
du fait d’une remise en équilibre électronique trivialement plus courte (65). Plus l’énergie est 
faible et meilleures sont la couverture du volume cible et la prédiction de la distribution de 
dose (59). Cependant, si on devait ne pas avoir à prendre en compte la problématique de la 
qualité du calcul, c'est-à-dire si on disposait d’un algorithme Monte Carlo en routine clinique, 
on constaterait que la planification à l’aide de plusieurs faisceaux convergents avec des 
profondeurs importantes à traverser et des énergies différentes, produisent une couverture des 
volumes cibles très proches (92).Weiss conseille de ne pas rejeter d’emblée une qualité telle 
que X 18 MV car l’adéquation dépend de l’évolution des algorithmes (115).  
L’évaluation en pourcentage du nombre des pixels qui ne respectent pas les tolérances 3% en 
dose et 3mm en déplacement incluses dans l’index gamma comporte des variations 
intrinsèques mais un bilan graphique illustre bien le niveau de validation en fonction de 
l’indice de qualité. 
La figure IV-2 compile tous les résultats des 29 plans en % de pixels dépassant les tolérances 
3% et 3mm en déplacement en fonction de la densité des matériaux utilisés. Les gammes de 
ces résultats sont établies par les valeurs min et max de chaque qualité. 
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Figure IV-2 : Compilation des résultats index  gamma des 29 évaluations.  
 
Les trois faisceaux X6 MV, X8 MV et X18 MV sont adaptées, en utilisant l’algorithme AAA, 
pour des densités communément rencontrées chez les patients traités en respiration libre.  Le 
fait de souvent privilégier les fortes qualités de faisceau avec des épaisseurs importantes à 
traverser ne présente pas d’incompatibilités avec des souhaits de qualité d’irradiation. 
Cependant, les évaluations montrent toujours des écarts remarquables (15). Il serait logique de 
recommander de réserver les qualités de faisceaux élevées (indice > 0,7) pour les incidences 
passant à travers le médiastin.  
On peut considérer que la qualité X8 MV produit des résultats comparables à la qualité X6 
MV en sachant que les analyses concernent des plans à plusieurs faisceaux.  
 
IV-7. Densités des tissus. 
 
La complexité dosimétrique due à la présence du parenchyme pulmonaire montre les 
difficultés pour  maîtriser les radiothérapies thoraciques. Si on y ajoute la complexité 
supplémentaire introduite par les mouvements respiratoire, on côtoie  un niveau très important 
d’incertitudes. L’augmentation des marges pour prendre en compte les mouvements internes 
(ITV) peut, pour des petites tumeurs, représenter une solution adaptée cependant, les 
perturbations dosimétriques dues au parcours des électrons dans le poumon quand le volume 
cible se déplace entraîne des irradiations périphériques non prévues (74). La synchronisation 
(gating) basée sur une acquisition tomodensitométrique 4D est une vraie solution du point de 
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vue dosimétrique mais entraîne des conditions de prises en charge complexes. Ainsi, la 
compréhension des complexités dosimétriques et celles des mouvements internes renforce 
notre conviction de favoriser, chaque fois que cela est possible, un contrôle de la respiration 
par une apnée. 
Le dépôt d’énergie d’un faisceau de photons X18 MV est d’autant moins bien calculé que la 
densité diminue. Elle constitue rapidement une difficulté pour obtenir la couverture des 
volumes cibles en contact avec les tissus de faible densité et de plus les modèles analytiques 
peinent à reproduire la réalité de l’irradiation. Tant que l’algorithme utilisé dans un service de 
radiothérapie n’est pas à même de reproduire correctement la distribution de dose dans les 
zones pulmonaires, il est au moins nécessaire de ne pas utiliser les indices de qualités > 0,7 
(34). 
 
 
Figure IV-3 : Erreur moyenne rencontrée sur l’irradiation d’une tumeur en fonction de la 
densité et du modèle de calcul Knoss et col 2006 
 
L’illustration par Knoss et col (cf. figure IV-3) représente l’erreur moyenne rencontrée sur 
l’irradiation d’une tumeur en fonction de la densité et du modèle de calcul. La courbe relative 
au modèle AAA confirme les résultats de nos tests sur fantômes anthropomorphiques. Cette 
illustration informe aussi de la grande différence de qualité du calcul avec le modèle Pencil 
Beam. 
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Dans le cadre du contrôle de la respiration avec la méthode du Blocage en Inspiration 
profonde, il est souhaitable d’appliquer une inspiration profonde modérée afin de privilégier 
le maintien de la densité du parenchyme dans des valeurs inférieures à 0,1 g/cm3. 
Ainsi, lorsque l’acquisition tomodensitométrique fait apparaître des bulles d’air dues à 
l’emphysème, il est important de privilégier les qualités de faisceaux les plus faibles. 
 
IV-8 RCMI. 
 
La modulation d’intensité n’est actuellement pas appliquée dans la radiothérapie du poumon 
mais les conditions techniques existent pour la mettre en œuvre. 
Ce travail a montré qu’il était possible de moduler l’irradiation afin de compenser la réalité 
physique du manque de dose en bordure des volumes cibles. Dans la figure IV-4, on constate 
de façon très distincte les forts gradients générés grâce aux fluences hétérogènes qui 
permettent de délivrer une dose supplémentaire sur la zone d’interface avec le poumon. C’est 
bien là le premier intérêt de la modulation d’intensité que l’on pourrait exploiter dans les 
irradiations thoraciques. 
 
Figure IV-4 : Comparaison de l’irradiation conformationnelle et par modulation d’intensité 
d’une tumeur isolée. 
 
Ces irradiations ont été obtenues à l’aide d’une modification de la fluence des faisceaux. La 
méthode nécessite un apprentissage de l’outil mais est accessible sans difficulté majeure. 
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Il était important de passer par ce type de validation bi-dimensionnelle en fantôme 
anthropomorphique pour établir les convictions nécessaires aux mises en œuvre futures pour 
réaliser concrètement de telles irradiations. Il est clair que ces traitements nécessiteront 
l’apport d’un niveau de précision et de maîtrise supérieur aux pratiques actuelles car les 
mouvements et les incertitudes de positionnement introduisent des modifications 
significatives de la dose prescrite sur une partie du volume cible (9). 
 
IV-9. Connaissance des incertitudes 
 
La connaissance globale de la qualité de la radiothérapie thoracique couvre les aspects 
dosimétriques abordés ici mais aussi les dessins des contours des volumes cibles et organes à 
risques, le positionnement du patient, les mouvements internes l’amaigrissement etc… 
Tous ces paramètres nécessitent des évaluations car la cohérence dans la mise en œuvre des 
traitements actuels requière des précisions millimétriques.  
Ci après sont énumérés les paramètres de la dosimétrie prévisionnelle. Les incertitudes sont 
rapidement variables en fonction des matériels, des techniques et des méthodes utilisées. Elles 
sont aussi rapidement variables dans le temps au sein d’un service de radiothérapie. Elles 
peuvent même s’aggraver par une perte de maîtrise d’une partie de la chaîne de préparation ou 
de traitement (changement de matériel, départ de personnes, manque de temps etc…) 
Les évaluations présentées concernent donc une situation d’un service avec une configuration 
d’équipements : 
 
Mesures des faisceaux avec la cuve à eau : 
Les mesures dépendent de la qualité des faisceaux au moment des mesures, du type de 
détecteur (chambre d’ionisation, semi-conducteur) et des conditions d’explorations 
(mécanique, vagues d’eau). Ce travail s’appuie sur des mesures réalisées à l’aide de semi-
conducteurs et l’application d’une méthode de déplacement en continue pour éviter les 
vagues.  On peut estimer les incertitudes à 1 mm et 2%. 
Algorithme de calcul : 
L’algorithme AAA, décrit dans ce document fait partie des versions actuelles les plus évolués. 
Cependant ses limitations intrinsèques peuvent générer une incertitude de 2 et 5 %   en 
milieux de faibles densités.  
Configuration et Modélisation de l’algorithme : 
L’influence de la configuration est visible sur la figure II-4 qui affiche les différences entre les 
mesures et la modélisation. On constate que les zones de mise en équilibre électronique et les 
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pénombres sont affectées de petits écarts qui pourraient constituer des incertitudes du même 
ordre que les tolérances : 3% et 3mm. 
Acquisition tomodensitométrique : 
On a vu que les variations d’Unités Hounsfield pouvaient entrainer des variations 
dosimétriques mais elles sont <1%. Le positionnement des fantômes peut éventuellement 
apporter une incertitude de 1 mm. 
Positionnement des fantômes sous l’accélérateur : 
Le positionnement est plus délicat qu’au scanner car il faut insérer le film et maintenir 
horizontal et serré. On peut cependant garder la même estimation de 1 mm 
Positionnement et repérage du film sous l’accélérateur : 
Le repérage du film a une importance si on y ajoute des marques pour la superposition avec la 
matrice de dose. L’incertitude est de 1 mm.  
Il faut ajouter à cette phase, la position de l’isocentre par rapport au fantôme mais aussi au 
film qui n’est pas toujours dans le plan des lasers. . L’incertitude est de 1 mm.  
Calibration des faisceaux (homogénéités et TOP) : 
Même avec de bon réglages de l’accélérateur, pour connaître l’exactitude de l’homogénéité 
des faisceaux, il faudrait coïncider l’utilisation de la cuve à eau et les manipulations pour 
l’évaluation dosimétrique. Ainsi, il convient de garder une incertitude de 2%. Concernant la 
calibration en dose des faisceaux, elle n’intervient pas dans ce travail car les films sont 
calibrés par rapport à des films dédiés à la réalisation de la courbe utilisée dans le logiciel 
RIT113.  
Numérisation des films : 
Tous les films étant numérisés au même moment après avoir laissé le système Vidar en 
chauffe au moins une heure, il ne devrait pas y avoir d’écarts entre eux. Par contre, la 
numérisation elle-même apporte des variations sur la surface du film. En mesure 
analogiques/digitales du scanner on aurait, sur la surface utilisée, des écarts autour de 500 sur 
300000  vers 100 cGY ce qui correspond  à 1,5%. 
Courbe de calibration sur film : 
La qualité de la courbe de calibration dépend beaucoup du nombre de mesures. Une 
interpolation polynomiale est appliquée qui lisse des imperfections issues de toute la chaîne 
(irradiation, numérisation ROI). L’incertitude autour de 100cGy est de 2% 
Grilles de résolutions : 
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La grille de calcul de 2,5mm utilisée est celle utilisée quotidiennement pour la planification 
des traitements. L’export des matrices est effectué avec une résolution de 1,25 mm pour 
favoriser une bonne analyse avec les films qui sont numérisés avec des spots de 178 µm. 
Une influence existerait dans l’analyse dosimétrique si on utilisait une grille plus grosse que 
celle du calcul. 
Superposition des matrices : 
La superposition des matrices est effectuée avec 4 points et un indicateur de corrélation entre 
eux. L’incertitude est de 1 mm. 
Région d’intérêt : 
La région d’intérêt utilisée pour afficher les superpositions peut faire varier les valeurs de 
l’index Gamma. Paradoxalement, une réduction de la région d’intérêt pour éviter une zone 
hors fantôme, par exemple, peut améliorer le pourcentage de pixels qui respectent les 
tolérances. Si on devait faire analyser les mêmes données par plusieurs personnes, on pourrait 
rencontrer des variations jusqu’à 10%. Le travail effectué par une seule personne enclin à 
retirer des informations cohérentes réduirait cette incertitude < 5%. 
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Conclusions           
 
 
La radiothérapie thoracique cumule de très nombreuses sources de complexités. S’il est 
possible de s’affranchir d’études dosimétriques complexes dans des zones anatomiques 
comme le pelvis, il reste incontournable de consacrer une part suffisante des activités de 
physique médicale dans la validation dosimétrique des radiothérapies thoraciques. 
Il convient de disposer d’outils adaptés aux mesures de cartographies de doses incluant de 
forts gradients. Les effets conjugués de plusieurs paramètres inhérents aux irradiations multi 
faisceaux sur des zones hétérogènes limitent la pertinence de validations en conditions 
simples comme dans des fantômes cubiques ou par des mesures ponctuelles en nombres 
insuffisants. La disponibilité de fantômes anthropomorphiques est un investissement à la 
portée de tous les départements de radiothérapie. Ils sont incontournables pour l’obtention de 
validations dosimétriques en cohérence avec la complexité des irradiations. 
La validation médicale d’un plan de traitement est un maillon primordial de la préparation 
avant le traitement. Le médecin radiothérapeute doit, à la fin de cet acte, approuver le plan et 
ainsi engager sa responsabilité sur la configuration mémorisée en vue de la délivrance de la 
dose. La qualité de cette validation dépend directement de l’ensemble des éléments 
graphiques et numériques proposés par le système de simulation virtuelle et de calcul. Dans 
les pratiques habituelles, le médecin radiothérapeute n’a, à sa disposition, que les éléments 
présents sur la console de dosimétrie.  
La mise en œuvre récente de la radiothérapie avec modulation d’intensité a amené à 
compléter la documentation informatique provenant du calcul par des évaluations 
dosimétriques effectuées par film ou dernièrement avec l’imageur portal (22, 26). Cet apport 
d’information supplémentaire au moment de la validation médicale a contribué à une prise de 
responsabilité cohérente au regard de la complexité du traitement. Aussi complexe que soit la 
radiothérapie avec modulation d’intensité dans la prostate et l’ORL, elle reste moins difficile 
à documenter que la dosimétrie thoracique. La radiothérapie du poumon est affectée par de 
très nombreuses incertitudes comprenant aussi les difficultés de mesures et donc de 
validations dosimétriques.  
Appliquer des recommandations telles que celles émises dans ce travail et partager les 
connaissances acquise avec les médecins radiothérapeutes doit constituer un objectif de 
qualité de la procédure de radiothérapie. Les physiciens médicaux ont ainsi la mission 
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d’apporter sur le lieu de la validation médicale, les éléments de jugement permettant la prise 
de décision.  
Les complexités de la radiothérapie thoracique montrent que les conditions de la validation 
doivent s’appuyer sur une plus grande interconnexion entre la physique médicale et la 
prescription médicale. Les connaissances théoriques et les résultats de validations physiques 
proches des conditions cliniques doivent être intégrés par les physiciens et les 
radiothérapeutes ensembles. 
Le tableau C1 regroupe les recommandations émises dans ce travail d’investigations. 
 
Connaissances : 
Connaître et faire connaître les algorithmes de calcul. Recueillir les informations 
dosimétriques et comparatives publiées permettant de situer le niveau de qualité des logiciels 
utilisés et notamment s’il est de type a ou b. 
 
Tests : 
Mettre en œuvre des tests et mesures expérimentales : 
Les tests CANEVA et TSIAKALOS basés sur l’indice de qualité qui permettent 
respectivement d’évaluer la qualité du calcul parallèlement et perpendiculairement à l’axe du 
faisceau. 
Des mesures sur fantômes anthropomorphiques thoraciques pour des volumes cibles proches 
des conditions cliniques. 
 
Dosimétrie par film : 
Disposer de la dosimétrie par films radiochromiques. Eviter un rayonnement incident 
parallèle au film. Travailler à l’aide d’une calibration des films en dose absolue complétée 
éventuellement par des mesures avec chambres d’ionisation. 
 
Index Gamma : 
Effectuer des analyses utilisant l’index gamma avec les tolérances 3% et 3mm.  
Une étude dosimétrique est considérée valide si le pourcentage des pixels qui respecte ces 
tolérances est supérieur ou égal à 90%. Pour des résultats entre 80% et 90%, il convient de 
vérifier si la matrice de mesure n’est pas affectée par une zone hors irradiation. En dessous 
de 80% aucune étude dosimétrique ne peut être considérée valide. 
 
Marges : 
Déterminer les ordres de grandeurs minimum des marges en fonction de la qualité de 
faisceau et la direction orthogonale.  
Effectuer des validations sur fantômes des plans de traitements en cas de réductions des 
marges liées aux erreurs de positionnement. 
 
Indice de qualité : 
Privilégier les faisceaux de photons X d’indices de qualités inférieurs à 0,7 et réserver les 
faisceaux d’indices de qualités supérieurs à 0,7  pour les incidences passant par le médiastin. 
 
Contrôle de la respiration : 
Mettre en œuvre un contrôle de la respiration. 
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Limiter l’inspiration profonde à un niveau modéré d’au moins 15% inférieur à la capacité 
vitale afin de limiter la diminution de la densité du parenchyme pulmonaire.  
Utiliser les faisceaux d’indices de qualités inférieurs à 0,7 pour les patients emphysémateux 
pour lesquels des bulles d’air remplacent le tissu alvéolaire. 
 
RCMI : 
La radiothérapie avec modulation d’intensité devient techniquement possible. Elle doit 
s’appuyer sur la mise en œuvre d’une méthode de contrôle de la respiration et sur des 
validations à l’aide de fantômes anthropomorphiques.  
 
IGRT : 
L’accroissement de la qualité des traitements impose aujourd’hui d’exploiter les possibilités 
techniques de radiothérapie guidée par l’image (IGRT). Même influencées par la respiration, 
les acquisitions tomodensitométriques (CB-CT) apportent beaucoup d’informations sur le 
positionnement par rapport à l’irradiation mais aussi sur les organes et volumes cibles intra-
thoraciques. Elles peuvent, par exemple, être utilisées de façon hebdomadaire. Les images 
RX fixes permettent d’appliquer une procédure quotidienne de courte durée. Elles 
contiennent aussi des informations anatomiques parfois suffisantes. Si la mise en place de 
marqueurs implantés devait se simplifier, l’intérêt des images fixes serait grandement accru.  
    
 
Tableau C-1 : Récapitulatif des recommandations 
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PERSPECTIVES  
 
 
La radiothérapie bénéficie d’une évolution technique continue depuis plus de dix ans et 
devrait rester sur un rythme équivalent pour les dix prochaines années. On peut, actuellement, 
compter sur les évolutions en cours pour continuer les améliorations nécessaires à la 
radiothérapie du poumon et ainsi bénéficier de meilleurs calculs et de meilleures possibilités 
d’évaluations. 
 
V-1. Amélioration des logiciels de calcul. 
 
Le modèle AAA, qui est un des modèles analytiques les plus évolués, ne peut actuellement 
pas prendre en compte des densités trop faibles. Cet aspect est flagrant dans les dosimétries en 
présence de cavités d’air. Malgré l’utilisation de l’anisotropie et des kernels poly-
énergétiques, l’algorithme ne permet pas de simuler ces conditions extrêmes. Ce niveau 
d’exigence ne serait éventuellement satisfait qu’avec la simulation Monte Carlo (27, 37, 119). 
Cependant, les modèles analytiques ont été, jusqu’à présent, en perpétuelle amélioration. On 
peut sûrement compter sur les développeurs pour nous proposer, encore, des versions 
améliorées se rapprochant du vrai calcul (105). On peut aussi espérer disposer prochainement 
de versions utilisant la simulation Monte Carlo. 
 
V-2. Amélioration des moyens de mesures et d’analyses 
 
Dosimétrie par film : Le film Gafchromic, utilisé dans cette étude, apporte de nombreux 
avantages et surtout il arrive au moment où les systèmes de développements disparaissent des 
services de radiothérapie. Des écarts proviennent de plusieurs sources avec assurément une 
part venant du film lui même. Les zones, à distance de la zone irradiée et notamment dans le 
matériau simulant le poumon, peuvent rapidement être affectées par l’influence du film. Un 
travail a été conduit récemment avec l’aide d’un étudiant en stage Master mais non utilisé 
dans ce travail d’investigations. Si les petites variations inhérentes à l’influence de la structure 
cristalline du film peuvent être corrigées à l’aide du module spécifique dans le logiciel RIT, 
les variations plus importantes inhérentes à la numérisation et donc liée au scanner lui-même 
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nécessitent un autre traitement. Les valeurs numériques sur 16 bit étant distribuées sur la 
totalité des pixels d’une image, il n’est pas possible de soustraire ces valeurs. L’idée a été de 
préalablement traduire les matrices en densité optique avant d’effectuer la soustraction. Un 
module a été réalisé permettant de sélectionner les fichiers film et les fichiers de calibration en 
densité optique. 
 
 
 
Figure V-1 : Illustration de la soustraction en densité optique  sur des films perpendiculaire et 
parallèle au faisceau. 
 
Les graphiques de la figure V-1 illustrent bien l’effet de cette soustraction. Tous les tests 
simples dans lesquels le faisceau est parallèle au film nécessiteraient un tel traitement des 
données numériques. 
 
Les imperfections de la numérisation proviennent de la diffusion et de la diffraction de la 
lumière sur ces supports cristallins.  La société Vidar Systems Corporation vient de mettre sur 
le marché un scanner équipé de LEDs comme sources d’illumination du film. Le faisceau de 
lumière a une largeur à mi-hauteur de 20 nm. Les LED sont placées très proches du film alors 
que le néon était à plusieurs centimètres. La figure V-2 compare deux numérisations sur 
lesquelles on peut constater la disparition des effets dus à l’utilisation du néon. 
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Figure V-2 : Effets dus à la lumière néon et meilleure numérisation grâce aux LEDs. 
 
 
Fantômes anthropomorphiques : La disponibilité de fantômes anthropomorphiques 
modifiables a constitué un élément déterminant dans le rapprochement de l’évaluation avec 
les conditions cliniques des radiothérapies thoraciques. Des fantômes ont récemment été 
réalisés spécifiques à la synchronisation avec les mouvements respiratoires.  
Cependant, il reste beaucoup de place à la réflexion et à la création pour développer un 
système modulaire qui permettrait de personnaliser les analyses pour les très nombreuses 
particularités rencontrées dans cette localisation. La société CIRS est une société dynamique 
qui est à l’écoute des utilisateurs et qui devrait nous permettre de mettre en œuvre cette 
orientation  pratique. 
 
Modulation d’intensité : Les évaluations dosimétriques concernant des irradiations avec 
modulation d’intensité ont été effectuées avec une intervention manuelle de la fluence de 
quelques faisceaux. Cela a permis de montrer la faisabilité d’une telle irradiation au moins 
avec l’énergie X6 MV. Pour disposer de façon intégrée des cette possibilité, il faudra que les 
logiciels de planification inverse utilisent un modèle de calcul aussi évolué pendant la phase 
de pré calcul avant le processus itératif. Ce n’est pas un objectif incontournable, il est 
actuellement conditionné par la durée de planification que les constructeurs valident à un 
niveau commercialement acceptable. La modulation d’intensité est déjà calculée par Monte 
Carlo dans l’ORL du fait de la présence de cavités d’air, on pourra, dans un temps non encore 
défini, en faire bénéficier les localisations thoraciques [94]. 
Concernant les conditions de réalisation cliniques de la modulation d’intensité, l’intérêt de 
réaliser aujourd’hui, des évaluations dosimétriques pour établir que cette modalité est 
envisageable, est issu de la prochaine disponibilité de la modulation d’intensité dynamique en 
rotation. La durée de la rotation étant de une minute trente,  elle ouvre la combinaison 
possible avec le blocage en inspiration profonde. En effet, une séance pourrait être réalisée à 
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l’aide d’un nombre d’apnée équivalent à ce qui est actuellement appliqué. La nécessité d’un 
niveau de précision important, compte tenu des gradients de doses engagés, devra s’obtenir 
avec un recalage par imagerie et même une surveillance externe en continue pendant 
l’irradiation. 
 
Evaluation Index gamma : S’appuyer sur un score universel pour effectuer des validations 
dosimétriques serait d’une très grande utilité. L’index gamma est déjà un bon indicateur. Nous 
utilisons le pourcentage de pixels qui sort des tolérances représentées par l’index gamma égal 
à 1. Cependant, ce pourcentage est dépendant de la délimitation de la région d’intérêt ce qui 
réduit une analyse à un groupe de manipulation et éventuellement à la pertinence d’un 
opérateur. En effet, il est souhaitable de couvrir la plus grande zone irradiée mais les régions 
d’intérêt étant rectangulaires soit, elles sont trop réduites, soit elles sortent des bords du 
fantôme.  
Il serait souhaitable de disposer d’une analyse avec une région d’intérêt non rectangulaire qui 
prendrait, dans cette étude, la forme des fantômes anthropomorphiques. 
Le logiciel RIT113 propose des analyses sous forme d’histogrammes pour des couples de 
contraintes liées au gradient et au niveau de dose. Spezi et col. proposent de réaliser des 
graphiques index gamma cumulatifs tels que ceux utilisés pour les relations doses volumes 
(99). Le graphique expose la totalité des informations contenue dans l’analyse index gamma 
mais ne résous pas la nécessité d’un score simple. Stock et col., ayant le même souhait 
d’améliorer l’analyse bidimensionnelle, pondèrent le calcul de l’index gamma par l’influence 
de la différence de dose ou du DTA(102). Il crée ainsi une cartographie plus contrastée. Il 
introduit aussi un paramètre destiné à identifier les effets de la forme des lames souvent mal 
pris en compte par les logiciels. 
Finalement, il serait très utile de bénéficier d’un score unique qui intègre une graduation 
combinée de ces deux contraintes pour espérer avoir des analyses comparables entre plusieurs 
études d’équipes et de configurations différentes. 
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ANNEXES          
 
Annexe 1 : Volumes 
 
Volumes cliniques  
 
* Le volume tumoral macroscopique (GTV, Gross Tumour Volume) est le volume que le 
médecin peut dessiner. Il est issu de ce qu’il peut essentiellement visualiser à l’aide de 
l’image tomodensitométrique mais aussi avec l’aide d’autres informations provenant d’autres 
sources d’images tel que l’IRM, La scintigraphie (SPECT ou TEP), l’échographie, la 
radiographie, l’endoscopie. 
* Volume Cible Anatamo-clinique ( CTV, Clinical Target Volume) est un volume contenant 
le GVT et prenant en compte, autour de celui-ci, des zones tissulaires susceptibles contenir 
des cellules tumorales. 
*  Volume Cible Interne (ITV, Internal Target Volume), est un volume contenant le GTV et 
le CTV mais qui prend en compte leur parcours du aux mouvements internes (respiration, 
déglutition, mouvement de gaz digestifs etc…)  
* Organes à Risque (OAR, Organs at Risk), sont tous les organes adjacents composés de 
tissus sains qu’il est nécessaire de protéger pour maintenir leur fonction.  
 
Volumes physiques  
 
* Volume Cible Prévisionnel (PTV, Planning Target Volume) est un volume incluant le GTV, 
le CTV et l’ITV avec une marge destinée à prendre en compte les conditions d’un traitement 
sur plusieurs séances. Chaque jour, malgré l’utilisation de contentions personnalisées, il est 
impossible d’obtenir une précision millimétrique du repositionnement quotidien. La 
statistique de cette erreur est étudiée dans chaque service pour chaque condition de traitement 
afin d’appliquer une marge équivalente à deux fois l’écart type de la distribution. Pour une 
radiothérapie thoracique réalisée sur un étalement conventionnel de 30 à 35 séances, ces 
marges sont généralement entre 0,5 et 1 cm. 
* Volume Prévisionnel des Organes à Risque (PRV, Planning Organ at risk Volume) est un 
volume sensé représenter l’espace tridimensionnel dans lequel peut se trouver chaque organe 
au cours de ces nombreuses séances. Ce concept est difficilement utilisable par la difficulté 
d’en connaître, sinon la réalité, du moins la statistique. Cela rend, d’autre part, la simulation 
dosimétrique très complexe et peu lisible. 
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* Volume Traité (TV, Treated Volume) est le volume recevant une dose thérapeutique, soit au 
minimum 95% de la dose au point de concours des faisceaux. L’écart entre ce volume et le 
PTV correspond au degré de conformation du traitement. 
* Volume Irradié (IV, Irradiated Volume) est le volume qui reçoit au moins 20% de la dose 
au point de concours des faisceaux. La dose délivrée à ce volume n’a pas de signification 
thérapeutique et doit être minimisé. 
 
 
Figure A1-1 : Volumes utilisées dans le langage de la radiothérapie conformationnelle. 
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Annexe 2 : Paramètres des 29 Plans 
 
Plan N°1  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   1 cm transverse   1,2 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 2  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N°  3  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   0,5 à 1 cm transverse   2 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 4  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 18 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   1 cm transverse   2,5 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 5  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 18 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 6  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Costale 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   0,5 à 1 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 7  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Costale 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   0,7 à 1,3 cm transverse  1,3 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 8  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Bronchique 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   0,7 à 1 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 9  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Bronchique 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 10  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Bronchique 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   0,5 à 1,5 cm transverse   1cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 11  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Bronchique 
Faisceau  X 18 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   0,5 à 1,5 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 12  
 
Fantôme   Coupé dans le sens coronal 
Volume cible  Tumeur Bronchique 
Faisceau  X 18 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 13  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   1 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 14  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 15  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   1 à 1,5 cm transverse   2 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 16  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 18 MV 
Matériau  CIRS 
Balistique  RTC 
Marges   1 à 1,5 cm transverse   2,5 cm T-P 
Collimateur ML  non 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
ANNEXES 
   
- 242 - 
 
Plan N° 17  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RTC 
Marges   0,5 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 18  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 19  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Tumeur Isolée 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RTC 
Marges   0,5 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 20  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RTC 
Marges   1 cm transverse   1,2 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 21  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 22  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RTC 
Marges   1 cm transverse   1,2 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 23  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 18 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RTC 
Marges    0,7 à 1,5 cm transverse  1,5cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 24  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 18 MV 
Matériau  Liège 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 25  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  T isolée 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  Mousse Polyuréthane 
Balistique  RTC 
Marges   0,7 à 1 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 26  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  T isolée 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  Mousse Polyuréthane 
Balistique  RTC 
Marges   0,5 cm transverse   2 cm T-P 
Collimateur ML  non 
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Plan N° 27  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  Mousse Polyuréthane 
Balistique  RTC 
Marges   0,7 à 1 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Plan N° 28  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 6 MV 
Matériau  Mousse Polyuréthane 
Balistique  RCMI 
Marges    
Collimateur ML  Dynamique 
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Plan N° 29  
 
Fantôme   Transverse 
Volume cible  Bronche 
Faisceau  X 8 MV 
Matériau  Mousse Polyuréthane 
Balistique  RTC 
Marges   0,7 à 1 cm transverse   1 cm T-P 
Collimateur ML  oui 
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Annexe 3 : Codes de couleur 
 
Couleurs des isodoses contenues dans les documents graphiques issus des logiciels Eclipse et 
RIT113 
 
Dose  Gy Couleur 
2,1  Rouge 
2 Jaune 
1,8 Bleu clair 
1,6 Magenta 
1,2 Vert 
1 Rose 
0,8 Bleu foncé 
0,5 Orange 
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VALIDATIONS DOSIMÉTRIQUES DES CONDITIONS CLINIQUES DES 
RADIOTHÉRAPIES THORACIQUES. 
 
R. Garcia, C. Khamphan, V. Bodez, E. Jaegle, D. NGuyen, M. Marguet. 
Institut Sainte Catherine   Chemin du Lavarin 84082 Avignon cedex 2. 
 
Introduction : 
La problématique dosimétrique des irradiations thoraciques réside dans la présence 
de milieux de faible densité. De nombreuses études ont abordé les difficultés de 
simulation par des modèles de corrections empiriques. Les résultats publiés 
apportent des informations scientifiques mais ne favorisent en rien les validations 
cliniques. Aucun service de radiothérapie ne possède actuellement de logiciel de 
simulation Monte Carlo qui pourrait représenter la solution quotidienne. Il convient 
d’effectuer des mesures dosimétriques les plus proches des conditions cliniques 
afin de permettre des validations cohérentes. 
Matériels et Méthodes : 
Deux fantômes anthropomorphiques ont été spécialement commandés coupés 
dans les plans transverse et coronal. Ils contiennent la forme des poumons avec un 
matériau de densité équivalente. Plusieurs modifications ont été réalisées qui 
concernent : une tumeur isolée dans le poumon, une tumeur costale et une tumeur 
broncho-médiastinale. 
Une partie du volume pulmonaire a été remplacé par un matériau de densité plus 
faible pour simuler les conditions de traitements réalisés en inspiration profonde. 
Trois énergies X 6, 8 et 18 MV, issues des accélérateurs Varian Clinac 2100C/D, 
sont utilisées pour l’ensemble des tests. 
Les validations sont conduites à l’aide des films Gafchromiques EBT numérisés 
par un scanner Vidar-VXR16. Les évaluations sont réalisées en dose absolue grâce 
à une calibration concomitante sur la gamme de doses utilisées. L’analyse est 
obtenue grâce au logiciel RIT113-V5 
Résultats : 
L’influence du film sur la mesure du à sa présence dans le matériaux de faible 
densité est estimé entre 3 et 4%. Dans une configuration clinique multifaisceaux 
elle est inférieure à 1%. 
Les marges nécessaires à la bonne couverture des volumes cibles s’étalent entre 7 
mm et 1,5 cm. Elles dépendent de l’énergie des photons X, de la direction sagittale 
ou transverse, de la densité du milieu traversé et du type de localisation 
anatomique. 
Conclusion : 
La validation clinique d’une planification dosimétrique thoracique n’est réellement 
possible qu’à l’aide de dosimétries proches des conditions réelles d’irradiation.  La 
création de fantômes anthropomorphiques spécifiques aux différentes formes et 
localisations de tumeurs est essentielle. Même si elle est plus contraignante, la 
dosimétrie par film est le meilleur moyen d’afficher une distribution de dose. Les 
caractéristiques du film Gafchromic optimisent les mesures des conditions difficiles 
dues aux faibles densités. 
Mots clé : dosimétrie, poumon, film 
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Présentation Orale : 
16 septembre 2008  Goteborg Suède 
PHYSICAL ASPECTS AND CRITICAL REVIEW OF HYPOFRACTIONATION; 
 
R.Garcia,  
Institut Sainte Catherine   Chemin du Lavarin 84082 Avignon cedex 2. 
 
1) Purpose/Objective;  
Hypofractionation is not a new way of treatment but is constantly in evolution with 
new techniques and new clinical protocols. The ability to deliver a precise irradiation 
with survey systems currently opens this domain to more teams and departments. 
However, we should not make a common place to this particular irradiation. All 
precision and risk criteria have a different aspect.  
Beam calibrations, Beam Quality and dosimetric validations have to be upgraded in 
the physicist and physicians mind. 
2) Beam calibrations 
High doses per fraction are often justified with the help of small fields. However, the 
dosimetry of small fields is a source of discrepancy due to nonequilibrium conditions. 
The calibration is usually implemented with small ion chambers which, introduced 
into such fields, usually perturb the level of disequilibrium. Comparisons between 
different detectors and intercomparisons programs help to secure the calibration 
which is the quality base of hypofractionation. 
3) Beam Quality 
To deliver a high dose, the constraint is always to maintain an acceptable dose to 
healthy tissues. So multiplying the gantry angles drive to a quantity close to 
conventional treatments. However, concerning geometry, an isocenter, a gantry 
angle or a collimation have to be secured with a lower tolerance value. Dosimetric 
aspects like homogeneity, linearity or reproducibility have also to be the subject of a 
particular QA program. 
4) Dosimetric validations. 
An important dosimetric validation work has to support the clinical aspects. 
Anthropomorphic phantoms and adapted dosimetry detectors have to be used to 
simulate treatments and prove that all the procedure respects the quality level and 
the expected prescription. 
5) Conclusion 
To deliver a high dose in one session will never be a simple event. One has to keep 
in mind that any error will be irreparable. All dosimetric parameters get an increased 
importance. Before thinking about the radiobiology and positioning aspects, the 
ability to guaranty a coherent beam quality is dominating. Many departments are 
ready now to go on such protocols. It’s time to highlight the need of acquiring 
adapted competence before the first treatment. 
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Le poster est accessible à : 
http://www.oncozone.net/uploads/pdf/ea97a96df15547abdb2706bfb674d7c5.pdf 
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Présentation Orale : 
3 septembre 2009  Maastricht-Belgique 
SAFETY ANALYSIS OF THE RADIOTHERAPY PLANNING PROCESS 
Robin Garcia (Speaker) 1 ,  Charlotte MEYRIEUX 2 ,  Samantha WARREN 1 ,  Veronique Bodez 1 ,  
Catherine Khamphan 1 ,  Enric Jaegle 1 ,  Maria Elena Alayrach 1 ,  
1 : Institut Sainte Catherine (Radiotherapy Physics) , Avignon - Cedex 02 , France  
2 : Institut Sainte Catherine (Quality Management) , Avignon - Cedex 02 , Franc 
Purpose  
The emergence of accidents highlights the need for risk management in radiotherapy. Quality Assurance procedures 
ensure that practices are well adapted to the expected prescriptions but do not address possible risks. Radiotherapy 
professionals need therefore to invest in a new domain to optimize the security of preparations and treatments. We 
implemented an industrial analysis method to identify potential risks and organise corrective actions. We started with 
planning which is one of the most complex parts of the radiotherapy procedure. 
Materials  
We applied the Failure Modes and Effects Analysis (FMEA)methodwhich is based on four steps: detailed description of the process, 
potential risk identification, risk scoring and corrective actions. Physicists and dosimetrists were guided by a head physicist and a quality 
engineer during the analysis process. Every step was discussed and then verified in normal working conditions. Potential risks were listed 
based on known events or professional convictions. The scoring was based on three scales: severity (SEV), occurrence (OCC) and 
detection (DET).  
Each risk was scored by several different professionals, and the mean value of the individual sev; occ and det was determined. The final 
Critical Index was the product of these three mean values, rounded up to the nearest whole number. These results were then separated into 
acceptable, tolerable or unacceptable  
Results  
 
Physicists and dosimetrists attended weekly meetings of 1h30 duration. The description of the whole process needed 8 weeks. All the 
planning phase could be described in 21 steps containing 60 failure modes. Then 63 possible failure effects were proposed. 
The scoring identified 18 acceptable effects, 42 tolerable effects (for which professionals may later decide the necessity of corrective 
actions) and 3 unacceptable effects which need corrective actions. 
Conclusions  
Risk management is not usually explicitly listed in the mission statement of a radiotherapy department. However, with the occurrenceof 
accidents, it is now impossible to neglect this field. Applying industrial methods allowed us to rapidly investigate our radiotherapy 
procedures. The professionals established their own vision of potential risks and rigorously selected the most important. Even if the risk level 
can never be null, this method leads to improved security of the radiotherapy planning process.  
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SUMMARY 
 
DOSIMETRIC VALIDATIONS OF CLINICAL CONDITIONS IN THORACIC 
RADIOTHERAPY 
 
The thoracic radiotherapy is complex du to the presence of great thicknesses and 
very sensitive organs. It profited from advanced conformal radiotherapy and 
breathing control. The dosimetric validation of clinical conditions, using 
anthropomorphic phantoms, consisted in simulating three types of target volumes, 
three photons quality index, three lung volumes densities and the irradiation with 
intensity modulation. The measurements, using radiochromic films, helped to 
evaluate the algorithm used, for configurations close to the treatments conditions. 
Recommendations, resulting from this work, relate to the choices of quality index, 
analytical calculation in the presence of low densities, dosimetric validation methods 
and the practice of intensity modulated. 
 
Keywords : Dosimetry ; Film ; Density ; Breathing ; IMRT ; Cancer. 
 
